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60.1. Resumen
La braquiterapia intracavitaria con alta tasa de dosis (HDR) es una de las principales
especialidades complementarias para el tratamiento de cáncer de cuello uterino en la
actualidad. En este trabajo se presentan los resultados para la implementación de una
aplicación desarrollada para el cálculo de dosis depositada en tratamientos de braquit-
erapia para cáncer de cuello uterino empleando herramientas distribuidas en los códigos
Geant4 y GAMOS, dirigida a estudiar los efectos en la distribución de dosis al considerar
las inhomogeneidades por variación de tejido y las características de decaimiento para una
fuente Nucletron mHDR-v1 Classic. La anatomía del paciente es incluida en la simulación
empleando una grilla de voxeles la cual contiene la información de composición y densi-
dad debida a los tejidos corporales, extraída de imágenes tomografícas, y convertida al
emplear la curva característica de Número CT. Los resultados obtenidos están de acuerdo
con valores reportados por el sistema el planeacion empleado, observándose una diferencia
debida posiblemente a sobrestimaciones debidas al formalismo TG-43, al efecto debido por
variación en tejidos y al ruido contenido en la imagen.
Palabras clave: Braquiterapia, Alta tasa de dosis, Cuello Uterino, Tomografia Computa-
rizada, Geant4, GAMOS.
0.2. ABSTRACT 7
0.2. Abstract
Intracavitary brachytherapy with high dose rate (HDR) is a of the complementary main
specialties for the treatment of cervical cancer in the actuality. This work presents the
results for the implementation of an application for the calculation of dose deposited in
brachytherapy treatments for cervical cancer using distributed tools in the Geant4 and
GAMOS, aimed at studying the effects on dose distribution considering the variation
of tissue inhomogeneities and decay characteristics for a mHDR-v1 Nucletron Classic
source. The anatomy of the patient is included in the simulation using a voxel grid which
contains the composition and density information due to body tissues, extracted from CT
images, and converted using the CT Number characteristic curve. The results obtained
are in agreement with values reported by the planning system used, showing a difference
possibly due to overestimation due to TG-43 formalism, the effect due to variation in
tissue and the noise contained in the image.
Keywords: Brachytherapy, High dose rate, Cervix, Computed Tomography, Geant4,
GAMOS.
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0.3. Introducción
Los consolidados reportados por el Organismo Mundial de Salud (OMS) muestran el
impacto que posee el cáncer a nivel mundial, situándolo entre las principales causas de
mortalidad. En la mayoría de países desarrollados, el cáncer es la segunda causa de mor-
talidad después de enfermedades cardiovasculares. Adicional a esto, la estimación sobre la
mortalidad y el numero total de nuevos casos muestra un comportamiento creciente. Se
estima que a nivel mundial la mortalidad por cáncer aumentara un 45 % y el numero de
casos nuevos en un 37 %, entre el 2007 y 2030.
En particular, el cáncer de cuello uterino es el segundo tipo de cáncer en mujeres con mayor
frecuencia en el mundo, especialmente en paises de bajo desarrollo económico al punto de
ser considerado como un problema de salud publica a nivel mundial por los altos niveles
de incidencia reportados. Alrededor de 500000 nuevos casos de cáncer de cuello uterino
y 274000 defunciones por esta enfermedad son reportados anualmente. Según cifras del
Instituto Nacional de Cancerología (INC), el cáncer de cuello uterino posee la mayor tasa
de incidencia y mortalidad en mujeres.
La braquiterapia intracavitaria con alta tasa de dosis (HDR) es una de las principales
especialidades complementarias para el tratamiento de cuello uterino. Los tratamientos
administrados mediante braquiterapia intracavitaria consisten en el posicionamiento de
fuentes radiactivas en el interior de cavidades anatómicas del paciente de tal forma que
éstas se encuentren próximas al volumen tumoral mediante instrumentos denominados
aplicadores. Este método permite depositar una alta dosis de radiación de forma local en
el tumor, reduciendo la dosis recibida por el tejido sano circundante.
En la actualidad, la braquiterapia de alta tasa de dosis HDR emplea fuentes selladas de
alta actividad del radioisótopo Ir192 manipuladas mediante un sistema de carga diferida,
lo cual permite reducir los tiempos de tratamiento, asegurar la protección radiológica del
paciente y del personal, y optimizar la entrega de dosis de radiación al volumen tumoral
reduciendo la dosis recibida por órganos y tejidos sanos.
La Asociación Americana de Físicos en Medicina (AAPM) recomienda la implementación
del formalismo Task Group No. 43 (TG-43) en los sistemas de planeación empleados para
el cálculo de dosis absorbida en tratamientos de braquiterapia con fuentes de braquiter-
apia de Ir192. El formalismo TG-43 considera como aproximación al calculo de dosis en
tratamientos de braquiterapia simetría cilíndrica para la distribución de dosis depositada
alrededor de la fuente y un medio homogéneo de agua como material simulador de los
tejidos corporales.
La planeación convencional de braquiterapia es llevada a cabo según recomendaciones del
reporte No. 38 de la ICRU. La planeacion es realizada utilizando imágenes radiográficas
semi-ortogonales de pelvis y considerando puntos especialmente definidos respecto al vol-
umen de tratamiento del útero y a los órganos sanos, permitiendo prescribir la dosis de
tratamiento y vigilar las dosis recibidas en órganos sanos como recto y vejiga, respectiva-
mente.
Las imágenes obtenidas mediante Tomografía Axial Computarizada TAC (CT) a nivel de
pelvis se han convertido en la principal modalidad de imaginología recomendada para la
planeación de los tratamientos de cánceres ginecológicos con el desarrollo de sistemas de
planeacion que permiten importar imágenes provenientes de estudios de TAC establecien-
do de esta manera la braquiterapia guiada por imágenes de TAC o también denominada
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braquiterapia 3D, ya que permiten obtener información 3D relacionada con la anatomía
del paciente a fin de considerar las inhomogeneidades por tejidos, la posición de las fuentes
luego de la ubicación de los aplicadores, considerar el compromiso del tumor, su extensión.
El desarrollo de nuevos códigos basados en técnicas Monte Carlo para la simulación de
la interacción entre radiación y materia para energías del orden de eV ha incrementa-
do los esfuerzos para implementar aplicaciones en Física Médica para la planeación de
tratamientos que consideren las contribuciones de dosis debidas a interacciones de baja
energía y las inhomogeneidades en el medio debidas a las variaciones de los tejidos.
Geant4 es una herramienta distribuida libremente para la simulación del transporte de
radiación a través de la materia. En sus últimas versiones los modelos de interacción a bajas
energía han sido validados permitiendo diferentes aplicaciones incluyendo aplicaciones en
braquiterapia.
En el presente trabajo se considera el problema de la determinación del cálculo de dis-
tribución de dosis en aplicaciones para tratamiento de cáncer de cuello uterino mediante
simulación Monte Carlo, al considerar los efectos debidos a la variación de tejidos cor-
porales, el esquema de decaimiento característico del Ir-192, las especificaciones de la
fuente de braquiterapia Nucletron mHDR-v1 Classic y los parámetros definidos para un
tratamiento real de cáncer de cuello uterino.
Para esto, se realizo una planeacion siguiendo los criterios del reporte No. 38 de la ICRU,
al considerar la información de las estructuras y volúmenes típicos definidos en una planea-
cion de braquiterapia 3D. Los parámetros de la simulación fueron incluidos en la simulación
implementada en Geant4-GAMOS con el propósito de evaluar los resultados del sistema
de planeacion el cual considera las aproximaciones analíticas del TG-43 con respecto a
el calculo realizado empleados códigos distribuidos para la simulación del transporte de
radiación basados en primeros principios.
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Capítulo 1
Cantidades Dosimétricas Relevantes
El proceso de transferencia de energía en un medio durante la interacción entre radiación
y los átomos que componen al medio posee una descripción probabilística resultante de
múltiples procesos de interacción en competición[1, 2]. La descripción del proceso de
transferencia de energía al medio se realiza mediante cantidades dosimétricas definidas
en términos de valores estocásticos como la energía impartida () y en términos de val-
ores esperados tales como la Exposición (X), el Kerma (K), la Fluencia (Φ) y la dosis
absorbida (D).
Adicionalmente, propiedades físicas tales como la actividad (A), la actividad aparente
(Aapp) y la intensidad de Kerma en Aire (SK) de una fuente radiactiva poseen un in-
terés especial en el presente trabajo a fin de especificar la energía impartida durante un
tratamiento de braquiterapia[3, 4, 5].
1.1. Exposición
La Exposición (X) es definida como la razón entre el valor de la carga total dQ generada
en aire cuando todos los electrones liberados por fotones, en un volumen infinitesimal de
masa dm, son frenados completamente en el aire. De esta manera, la Exposición X está
relacionada como:
X =
dQ
dm
(1.1)
La unidad de la exposición es el Roentgen (A), el cual equivale a 1R = 2,58× 10−4C/kg.
La tasa de exposición X˙ en un instante t define la variación temporal de la exposición
durante periodos extensos de irradiación, definida por:
X˙ =
dX
dt
(1.2)
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1.2. Kerma
El mecanismo de transferencia de energía al medio a partir de radiación indirectamente
ionizante, fotones o neutrones, es el resultado de dos estados. Inicialmente, la interacción
entre radiación y los átomos del medio causan que toda o parte de la energía de las
partículas incidentes sea transferida al medio, resultando en la puesta en movimiento
de los electrones del medio. Posteriormente, los electrones en movimiento depositan su
energía en el medio a través de procesos de excitación e ionización. [4]
Figura 1.1: Esquema de transferencia de energía por radiación no ionizante. a) Transfer-
encia de energía cinética a los electrones del medio, Kerma. b) El electrón en su viaje
deposita energía al medio a través de colisiones, dosis absorbida.
La cantidad Kerma (K) describe el primer estado en el mecanismo de transferencia de
energía al medio. El Kerma es definido como la energía cinética total por unidad de
masa transferida a las partículas ionizantes cargadas del medio, liberadas por radiación
indirectamente ionizante:
K =
dEtr
dm
(1.3)
donde dEtr es el valor de la energía transferida a los electrones del medio en un elemento
de masa dm. De similar forma, la tasa de Kerma K˙ en un instante t define la variación
temporal del Kerma, definida por:
K˙ =
dK
dt
(1.4)
El segundo estado en el mecanismo de transferencia de energía al medio, la deposición
local de energía en el medio está descrito mediante la cantidad física denominada dosis
absorbida, definida mas adelante.
Si el medio que rodea la fuente de radiación es aire, se puede relacionar el Kerma (1.3)
con la exposición definida en la ecuación (1.1), a través de la energía promedio para la
creación de un par iónico, así:
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K ≈
(
W
e
)
·X (1.5)
donde (W/e) es la energía promedio para la creación de un par iónico cuyo valor es (W/e) =
33,97 J/C.
1.3. Energía Impartida
La energía impartida o depositada () es definida como la energía absorbida localmente
en el medio dentro de un volumen infinitesimal, debida a las partículas directa o indirec-
tamente ionizantes que inciden sobre la superficie del volumen y de aquellas partículas
generadas en el interior de dicho volumen.
La energía impartida  por la radiación ionizante al medio se define como:
 =
∑
in −
∑
out +
∑
Q (1.6)
donde
∑
in y
∑
out definen la suma de las energías de las partículas directa o indirec-
tamente ionizantes, sin considerar sus energías en reposo, que hayan entrado o salido del
volumen considerado, respectivamente.
El termino
∑
Q en la ecuación (1.6) considera la suma sobre las energías de las partículas
creadas o destruidas durante las transformaciones nucleares y de partículas fundamen-
tales ocurridas dentro del volumen considerado. Si Q > 0, se considera que han ocurrido
reacciones que reducen de la masa total en reposo, lo que conduce a un aumento en la
energía radiante disponible para ser impartida al medio. Si Q < 0, la masa total en reposo
dentro de volumen considerado ha disminuido con lo que la energía radiante disminuye y
por consiguiente la energía disponible para ser impartida al medio. Para el caso Q = 0, las
interacciones ocurridas en el volumen no han generado un cambio en la masa en reposo.
Se define como equilibrio de partículas cargadas o equilibrio electrónico la condición sobre
el volumen de interés en la cual cada partícula cargada que abandona el volumen es
reemplazada por una partícula cargada del mismo tipo y energía entrante al volumen de
interés.
1.4. Fluencia y Fluencia de Energía
El número de partículas que atraviesan por unidad de área transversal define la cantidad
denominada fluencia. Sea Nf el valor esperado de partículas que pasan a traves de una
esfera infinitesimal de área transversal dA, la fluencia Φ es definida como:
Φ =
Nf
dA
(1.7)
La fluencia es tipicamente expresada en términos de cm−2.
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Similarmente, la cantidad de energía que atraviesa por unidad de área transversal es
denominada fluencia de energía. Sea R el valor esperado para la energía total debida a
las Nf partículas que pasan a traves del área transversal dA, la fluencia de energía Ψ esta
dada como:
Ψ =
dR
dA
(1.8)
1.5. Dosis Absorbida
La dosis o dosis absorbida (D) es definida en términos de la cantidad estocástica energía
impartida  (1.6), como:
D =
d
dm
(1.9)
donde  es el valor esperado de la energía impartida () a un volumen de masa infinitesimal
dm. La dosis absorbida posee un carácter especial en radioterapia por ser una cantidad
determinista que se relaciona directamente con el efecto biológico. La unidad de la dosis,
en el sistema SI, es el Gray (Gy)[J/kg].
La tasa de dosis (D˙) permite evaluar la variación temporal de la dosis y se define como:
D =
dD
dt
(1.10)
Las unidades en el sistema SI para la tasa de dosis son Gy/s.
Para el caso de campos de fotones y neutrones poli energéticos, en condiciones de equilibrio
electrónico, la dosis depositada en un medio se relaciona con la fluencia de energía Ψ,
mediante la relación[3, 4]:
D = Ψ
(
µabs
ρ
)
(1.11)
donde µabs/ρ es el coeficiente de absorción másico.
Se puede demostrar que la dosis en un medio x puede ser calculada, a partir de la dosis
depositada en un medio como por ejemplo agua, Dw, irradiado en las mismas condiciones
y en equilibrio electrónico, mediante la expresión:
Dx = Dw
(µabs/ρ)x
(µabs/ρ)w
(1.12)
siendo Dxla dosis en el medio x. La ecuación 1.12 puede ser aplicada solo para el caso de
campos de fotones[3, 4].
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1.6. Actividad
Los isótopos radiactivos exhiben la propiedad de desintegrarse de manera espontánea
como resultado de la inestabilidad del núcleo atómico, emitiendo el exceso de energía en
forma de radiación. La actividad A es definida como el número de núcleos radiactivos que
se desintegran por unidad de tiempo. Siendo N(t) en número de núcleos radiactivos en el
instante t, la actividad como función del tiempo es expresada como:
A(t) = −dN(t)
dt
(1.13)
El número de núcleos y la actividad de una fuente radiactiva están relacionados por la
constante de decaimiento λ:
A(t) = λN(t) (1.14)
donde λ es una propiedad característica del radionúclido que define la probabilidad de
decaimiento por unidad de tiempo. La unidad de la actividad es el Becquerel (Bq), que
equivale a una desintegración por segundo (dec/s) en el sistema SI. Adicionalmente, el
Curio (Ci) es una unidad ampliamente usada, la cual equivale a 1Ci = 3,7× 1010Bq.
Substituyendo la ecuación (1.14) en (1.13), se encuentra la denominada Ley de decaimien-
to:
A(t) = A0 exp (−λt) = A0 exp
(
− ln 2
T1/2
t
)
(1.15)
donde A0 = A(t = 0) es la actividad inicial y T1/2 es el tiempo de vida media físico, el
cual es el tiempo necesario para que la cantidad de la sustancia radiactiva decaiga al 50 %
de la cantidad inicial. El número de decaimientos Ndec ocurridos durante un intervalo de
tiempo t está dado por:
Ndec = N(t = 0)−N(t) (1.16)
reemplazando las ecuaciones (1.14) y (1.15) en (1.16), el número de decaimientos en fun-
ción del tiempo queda expresado:
Ndec =
A0T1/2
ln 2
[
1− exp
(
− ln 2
T1/2
t
)]
(1.17)
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1.7. Intensidad de Kerma en Aire
Las recomendaciones internacionales muestran la conveniencia de especificar la intensidad
de las fuentes de braquiterapia en términos de la tasa de Kerma (1.4), en aire, K˙aire. Para
fuentes emisoras de radiación gamma la cantidad para especificar su intensidad es la tasa
de Kerma en aire en la distancia de referencia dref , K˙aire(dref ).
La tasa de Kerma en aire K˙aire(dref ), es definida como la tasa de Kerma en aire K˙aire
corregida por efectos de dispersión y atenuación a una distancia de referencia dref = 1m
sobre el eje bisector transversal a la fuente[6].
Figura 1.2: Determinación de la Tasa de Kerma en Aire, K˙aire(dref )
La Asociación Americana de Físicos en Medicina (AAPM) establece la especificación de
fuentes de braquiterapia mediante la intensidad de Kerma en Aire Sk, definida como el
producto de la tasa de Kerma en aire y el cuadrado de la distancia de referencia:
SK = K˙aire(dref ) · d2ref (1.18)
la unidad recomendada para Sk es µGym2/h, representada por 1U = µGym2/h, según
recomendaciones del TG 43 [7].
1.8. Actividad Aparente
Las fuentes radiactivas usadas en tratamientos de braquiterapia son fuentes cerradas, las
cuales poseen un encapsulado que permite contener y proveer rigidez al material radiactivo
en el núcleo de la fuente. Adicional a esto, la cápsula de la fuente sirve como material
absorbente de radiación α y β producidas durante el decaimiento del material radiactivo
en la fuente. Así, el espectro efectivo de una fuente de braquiterapia consiste, generalmente,
de radiación γ y de rayos X característicos.
Debido a la compleja dependencia entre la atenuación de la cápsula de la fuente con la
energía, la determinación de la actividad de la fuente se realiza a través de su Actividad
Aparente (Aapp).
La actividad aparente Aapp de una fuente de braquiterapia es definida como la actividad
de una fuente puntual hipotética desnuda del mismo radionúclido de la fuente[3], la cual
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genera la misma tasa de Kerma en aire a un distancia de referencia de 1m a lo largo del eje
bisectriz transversal a la fuente. Las unidades mas empleadas para especificar la actividad
aparente son el Becquerel (Bq) y el Curio (Ci), teniendo que 1Ci = 3,7 × 1010Bq. La
actividad aparente es determinada como la razón entre la intensidad de Kerma en aire y
la constante gamma de tasa de Kerma:
Aapp =
SK
ΓAKR
(1.19)
donde ΓAKR es la constante gamma de tasa de Kerma, característica del radioisótopo
considerado[3].
1.9. Relación entre SK y A
La AAPM recomienda especificar la intensidad de las fuentes de braquiterapia a partir de
la intensidad de Kerma en Aire SK . A partir del valor de la intensidad de Kerma en aire
se puede estimar el valor de la actividad de acuerdo a la siguiente relación[8]:
A =
SK
ΓAKR exp(−µ∆x) (1.20)
donde ΓAKR es la constante gamma de tasa de Kerma, µ el coeficiente de atenuación
efectivo del material de la cápsula de la fuente y ∆x el grosor de la cápsula.
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Capítulo 2
Definición de Volúmenes para un
Plan de Tratamiento
La Comisión Internacional de Unidades Radiológicas (ICRU) en sus reportes No. 50 y 62
[9, 10], define las recomendaciones necesarias a fin de establecer un plan de radioterapia
y la prescripción de dosis de tratamiento sobre volúmenes que son asociados tanto al
volumen tumoral como a los órganos susceptibles debido al tratamiento[11].
2.1. GTV
El Gross Tumour Volumen (GTV) es considerado como el volumen tumoral palpable o
cuya extensión es visible, en dicha región se encuentra la localización de la enfermedad
tumoral. La región del GTV es obtenida como una combinación de técnicas imaginológicas
(Tomografía Computarizada, Resonancia Magnética, Ultrasonido, Rayos X, etc), modali-
dades de diagnósticos y el examen clínico.
Figura 2.1: Esquema región tumoral evidenciable, GTV
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2.2. CTV
El volumen blanco clínico (CTV) considera la porción de tejido que contiene al volumen
tumoral GTV y/o a la región que posee enfermedad microscópica sub-clínica y que debe
ser tratada. El CTV incluye el área alrededor del GTV con un margen determinado y a
las regiones que requieren ser tratadas.
Figura 2.2: Esquema región volumen blanco clínico, CTV
2.3. PTV
El volumen blanco de planeación de tratamiento (PTV) surge como una construcción
geométrica que considera todas las posibles variaciones geométricas en la región del CTV
y así, asegurar que la dosis prescrita sea deposita sobre la región del CTV. Para esto, el
PTV se define mediante un margen alrededor del volumen clínico.
Figura 2.3: Esquema región volumen blanco de planeación, PTV
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2.4. OAR
Los volúmenes OAR son volúmenes asociados a órganos cuya sensibilidad a la radiación
es tal que la dosis recibida debido al plan de tratamiento puede ser cercana a la dosis de
tolerancia del órgano. Dentro de la evaluación del plan de tratamiento se deberá tener
en cuenta, además de la cobertura de la dosis prescrita al CTV y PTV, que las dosis
depositadas en órganos en riesgo no superen los limites recomendados[12].
2.5. Puntos de Interés
Usados principalmente para el reporte de dosis absorbida en tratamientos de braquiterapia
guiados por imágenes semi-ortogonales[13], los puntos de interés son puntos ligados a
ciertas regiones de especial atención, debido a la radiosensibilidad de los órganos y al
objetivo terapéutico del plan de tratamiento. Se clasifican como: Puntos de Referencia y
Puntos de Prescripción.
Los puntos de Referencia permiten llevar cuenta de la dosis absorbida en órganos en
riesgo y estructuras oseas, a fin de mantener los niveles de dosis por debajo del nivel de
tolerancia. Los puntos de Prescripción son definidos como puntos a los cuales la dosis de
tratamiento es prescrita y sobre los cuales, considerando su posición respecto a las fuentes
de radiación usadas en braquiterapia se calcula los tiempos de tratamiento[4, 7, 13].
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Capítulo 3
Braquiterapia Ginecológica
3.1. Braquiterapia
La braquiterapia es un método usado para el tratamiento del cáncer en el cual se em-
plean fuentes radiactivas selladas colocadas a una muy corta distancia o en el interior del
volumen tumoral a tratar, insertándolas quirúrgicamente en el tumor o mediante instru-
mentos localizados en cavidades anatómicas cercanas al tumor, denominados aplicadores.
Este método permite depositar una alta dosis de radiación de forma local en el tumor,
reduciendo la dosis recibida por el tejido sano circundante[11].
Entre las aplicaciones de la braquiterapia se destacan su uso como refuerzo a los tratamien-
tos de radioterapia externa para tumores ginecológicos y como refuerzo en casos de resec-
ción, con el objetivo de tratar posible enfermedad tumoral microscópica remanente[14].
3.2. Tipos de Braquiterapia
Las técnicas usadas usadas en el tratamiento de braquiterapia pueden ser clasificadas
según su localización y tasa de dosis. Según la localización, la braquiterapia se clasifica
como Braquiterapia Intersticial, Superficial e Intracavitaria, y según su tasa de dosis en
braquiterapia de baja, media y alta tasa de dosis[11, 14].
3.3. Braquiterapia Intersticial
En la Braquiterapia Intersticial, las fuentes radiactivas son insertadas quirúrgicamente a
través de agujas y catéteres en el interior del volumen tumoral, distribuidas uniforme-
mente, a fin de asegurar el cubrimiento homogéneo de la dosis en la superficie del tumor.
Esta técnica es usual en tratamientos para próstata y mama.
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3.4. Braquiterapia Superficial
En la Braquiterapia Superficial, mediante aplicadores que adoptan la forma de la super-
ficie del tumor, las fuentes radiactivas son puestas a una distancia muy corta de éste.
La separación entre las fuentes y el tumor depende de las características del aplicador
utilizado, sin embargo, debido a la distancia tan corta entre las fuentes y la superficie del
tumor y del material radio translúcido se considera que en dicha configuración las fuentes
se encuentran en contacto con el tumor[15].
3.5. Braquiterapia Intracavitaria
Los tratamientos administrados mediante Braquiterapia Intracavitaria consisten en posi-
cionar fuentes radiactivas en el interior de cavidades anatómicas del paciente de tal forma
que estas se encuentren en contacto con el volumen a tratar. Los aplicadores ginecológicos
consisten básicamente en un catéter central intrauterino y un aplicador intravaginal cuya
forma puede variar entre colpostatos u ovoides, anillo o cilindro[14]. Este tipo de técnicas
son especialmente convenientes para cánceres de cuello uterino, útero y vagina.
3.6. Tasa de Dosis
De acuerdo al informe 38 de la Comisión Internacional de Unidades y Medidas Radiológicas
(ICRU) [13], los tratamientos en Braquiterapia son clasificados en los regímenes de baja
tasa de dosis (LDR), tasa media de dosis (MDR) y alta tasa de dosis (HDR). El régimen
LDR está definido para tratamientos llevados con tasas de dosis menores a 2 Gy/h, el
régimen MDR está definido entre tasas de dosis mayores de 2 Gy/h y menores a 12 Gy/h
y el régimen HDR para tasas de dosis mayores a 12 Gy/h.
3.7. Braquiterapia Ginecológica: Cáncer de Cérvix
3.7.1. Aplicadores
Los aplicadores son instrumentos que permiten localizar en el interior de cavidades anatómi-
cas la fuente de radiación usada en tratamientos de braquiterapia. Los aplicadores per-
miten localizar la fuente de radiación en una configuración geométrica de acuerdo la región
clínica a tratar. Para el caso de cáncer de cérvix, los aplicadores tipicamente consisten
de un tándem intrauterino y un aplicador intravaginal tal como ovoides, anillo o cilindro.
El aplicador tipo Fletcher-Suit es ampliamente empleado en tratamientos de cáncer de
cérvix[16].
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Figura 3.1: Aplicador tipo Fletcher.a) Ovoides b)Tándem
3.7.2. Especificación de Dosis
El reporte No. 38 de la Comisión Internacional de Unidades Radiológicas (ICRU) detallada
las recomendaciones para el reporte claro y especifico llevado a cabo mediante terapia
intracavitaria para el tratamiento del carcinoma de cérvix. Los conceptos definidos en
este reporte sobre la definición de puntos para el reporte de dosis absorbida en regiones
de interés pueden ser aplicados a otros tipos de tratamiento de braquiterapia[13].
El método mas ampliamente difundido para prescribir la dosis de tratamiento en braquit-
erapia ginecológica está definido en términos de la dosis deseada en puntos para cervicales
denominados Puntos A. Este método está basado en la planeación sobre imágenes ra-
diográficas semi-ortogonales, sin embargo puede ser también empleados en tratamientos
planeados sobre imágenes tridimensionales.
Los puntos A están clínicamente definidos como los puntos ubicados a 2cm por encima del
fondo del saco vaginal (o también denominado fornix vaginal) y a 2cm lateral del canal
uterino, véase la figura 3.2.
Adicional a los puntos A, se definen los puntos B como puntos de referencia para dar
cuenta de la dosis absorbida en el parametrio. Los puntos B se definen a 2cm del fornix
vaginal y lateral a la linea media del paciente a5cm. La linea media del paciente es definida
como la linea entre la sínfisis púbica y la vertebras lumbares[14, 17].
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Figura 3.2: Puntos para el reporte de dosis en un tratamiento de braquiterapia ginecológ-
ica. Proyección AP.
Figura 3.3: Puntos para el reporte de dosis en un tratamiento de braquiterapia ginecológ-
ica. Proyección Lateral.
El resultado de la planeación de los tratamientos de braquiterapia ginecológica deben
considerar las dosis absorbidas en órganos en riesgo como el recto, la vejiga y estructuras
oseas. El informe No. 38 de la ICRU recomienda el reporte de las dosis en órganos en riesgo
mediante puntos de referencia, establecidos clínicamente respecto al aplicador ginecológico
(véanse las figuras 3.2,3.3).
El punto para la dosis de referencia en vejiga es definido como el punto mas posterior
cercano a las fuentes, sobre la superficie de un globo que contiene 7cm3 con liquido radio-
opaco ubicado en el trígono vesical3.3. El punto de referencia en recto (figura 3.3), está
definido a 5mm de la pared posterior vaginal sobre la linea imaginaria que pasa a través
del punto medio entre las fuentes intravaginales. El conjunto de puntos A, puntos B y
puntos de referencia en órganos en riesgo constituyen el reporte de la distribución de dosis
de tratamiento de su análisis se define el resultado terapéutico del tratamiento[14].
Adicionalmente a las imágenes radiográficas semi-ortogonales, las imágenes obtenidas me-
diante Tomografía Computarizada (CT) a nivel pélvico es la principal modalidad de imá-
genes recomendada para la planeación de los tratamientos de cánceres ginecológicos ya
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que permiten obtener información 3D relacionada con la anatomía del paciente a fin de
considerar las inhomogeneidades por tejidos, la posición de las fuentes luego de la ubi-
cación de los aplicadores, considerar el compromiso del tumor, su extensión y metástasis
hepáticas, ganglionares, óseas y peritoneales[18, 19].
3.7.3. Radioisótopos
A comienzos del siglo XX, los tratamientos ginecológicos fueron realizados empleando los
radioisótopos Ra226 y Cs137 con baja tasa de dosis y sistemas de carga inmediata lo que
imponía tiempos de tratamiento prolongados y mayor exposición al personal. Adicional a
esto, para el caso del Ra226, los inconvenientes presentados por la fuga del Rn222, pro-
ducto gaseoso del decaimiento radiactivo del Ra226 implicaba riesgos potenciales durante
los tratamientos y para el personal.
Los radioisótopos de mayor uso en tratamientos con braquiterapia son Cs137, Ir192, I125,
Au198 y Pd103. Su uso depende de la energía del tipo de emisión de la fuente radiactiva, el
tiempo de vida media del isótopo, la energía promedia del espectro de emisión, el tamaño
y la flexibilidad de la fuente
En la actualidad, la braquiterapia de alta tasa de dosis HDR se realiza generalmente
utilizando como radioisótopo el Ir192, con este radioisótopo se reducen los tiempos de
tratamiento, optimizar la entrega de dosis al volumen blanco asegurando la protección
radiológica del paciente y del personal[3, 14, 15].
3.7.4. Principio de Superposición
El cálculo de la distribución de dosis para tratamientos de braquiterapia empleando múlti-
ples fuentes simultaneas o varias posiciones para la fuente está basado en que la dosis total
de tratamiento en un punto es el resultado de la suma de dosis depositadas debido a cada
fuente de radiación. Así, la distribución de dosis total es escrita como:
D(x, y, z) =
N∑
i=1
Di(x, y, z) (3.1)
La ecuación (3.1) describe el denominado Principio de Superposición para distribución de
dosis debida a múltiples fuentes o múltiples posiciones para la fuente de radiación, donde
Di(x, y, z) es la distribución de dosis debida a la i-ésima fuente y N el número total de
fuentes empleadas.
El principio de superposicion asume que el efecto sobre la distribución de dosis Di(x, y, z)
debido a la presencia de simultaneas fuentes diferentes a la i-ésima fuente es despreciable,
aproximación que depende fuertemente de la energía. Para fuentes emisoras de fotones de
alta energía, como el Ir192 y el Cs137, el efecto inter-fuente es despreciable[14].
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3.8. Fuente Ir192
3.8.1. El Iridio 192: Características
El isótopo radiactivo mas ampliamente empleado en la actualidad para tratamientos de
alta tasa de dosis es el Iridio 192 (19277 Ir). El Ir192 es producido, para aplicaciones clínicas,
en reactores nucleares como resultado de la activación neutrónica del Ir191[20]:
191
77 Ir (n, γ)
192
77 Ir (3.2)
el decaimiento de Ir192 se da mediante decaimiento β− y captura Electrónica (EC).
Alrededor del 95,24 % del Ir192 decae mediante decaimiento β− y posteriores transiciones
isoméricas al 19278 Pt . Alrededor del 4,76 % de los decaimientos del Ir192 son resultado
de la captura electrónica de partículas β−por parte de núcleos de Ir192 generando como
producto núcleos de 19276 Os[21].
Figura 3.4: Decaimiento del Ir192
El tiempo de vida media del Ir192 es de T1/2 = 73,83 días y su densidad es de ρIr192 =
22,42g/cm3.
Dada la densidad alta del Ir192 es conveniente para uso como fuente de radiación ya que
permite la fabricación de fuentes de alta actividad aparente, tipicamente de aproximada-
mente Aapp ≈ 10Ci.
3.8.2. Esquema de Decaimiento
Como se mencionó en la sección anterior, el decaimiento del isótopo radiactivo Ir192 se re-
aliza mediante decaimiento β−y captura Electrónica (EC) por porcentajes de decaimiento
de 95,24 % y 4,76 %, respectivamente.
Producto del decaimiento β−, el Ir192 decae a estados excitados del 19278 Pt, el cual decae a
su estado base mediante transiciones isoméricas, resultado con la emisión de rayos gamma
cuya energía está definida por la diferencia de energía entre los estados entre los cuales
ocurre la transición. La figura 3.5, ilustra el esquema de decaimiento β− del Ir192[21]:
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Figura 3.5: Esquema de decaimiento β− del Ir192 al 19278 Pt
De manera similar, el decaimiento del Ir192 por captura electrónica genera que el Ir192 de-
caiga a estados excitados del 19276 Os, el cual, emite la energía en exceso mediante múltiples
transiciones isoméricas. La figura 3.6, ilustra el esquema de decaimiento EC del Ir192:
Figura 3.6: Esquema de decaimiento EC del Ir192 al 19276 Os
3.8.3. Espectro de Emisión Gamma
El espectro de partículas gammas resultantes del decaimiento del Ir192 se compone 41
lineas cuyas energías varían entre 8,91 keV hasta 1378,2 keV. La intensidad de cada linea
espectral define la probabilidad que un rayo gamma sea emitido con el valor de energía
correspondiente como producto de la cadena de desintegración del Ir192.
El Cuadro 3.1 muestra los valores de intensidad de las lineas del espectro gamma del
Ir192[22]:
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Cuadro 3.1: Espectro de radiación gamma del Ir192
Energía(keV) Intensidad(%)
8,91 1,53
9,44 3,96
61,486 1,2
63 2,05
65,122 2,63
66,831 4,46
71,079 0,241
71,414 0,466
73,363 0,163
75,368 0,533
75,749 1,025
77,831 0,365
110,4 0,0122
136,3426 0,2
176,98 0,0043
201,3112 0,473
205,7943 3,34
280,27 0,009
283,2668 0,266
295,9565 28,72
308,45507 29,68
316,50618 82,71
329,17 0,0174
374,4852 0,726
416,4688 0,669
420,52 0,069
468,0688 47,81
484,5751 3,187
485,3 0,0023
489,06 0,438
588,581 4,517
593,49 0,0421
599,41 0,0039
604,41105 8,2
612,4621 5,34
703,87 0,0053
765,8 0,0013
884,5365 0,291
1061,48 0,053
1089,9 0,0012
1378,2 0,0012
Las principales lineas espectrales como se muestran en el Cuadro 3.1 son: 316,506keV
(82,71 %), 468,068 keV (47,81 %), 308,455keV (29,68 %), 295,956keV (28,72 %), 604,411keV
(8,2 %) y 612,462keV (5,34 %), siendo su energía promedio E ≈ 346,677keV. La figura 3.7
ilustra las lineas de emisión del espectro gamma del Ir192.
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Figura 3.7: Espectro de partículas gamma del 19277 Ir
El espectro mostrado en la figura 3.7 está normalizado al número de decaimientos, con lo
cual, siendo la intensidad acumulativa aproximadamente IAcc ≈ 235, 4122 %, el número
de gammas emitidos por decaimiento es Nγ ≈ 2, 354122. A partir de las intensidades de
los rayos gammas emitidos se puede calcular la energía promedio del espectro del Ir192,
teniendo que la energía promedio es E ≈ 346,677keV.
3.8.4. Geometría Fuente de Ir192
La geometría de las fuentes de braquiterapia consisten de un encapsulamiento el cual
contiene y le proporciona rigidez al material radiactivo en su interior, además permite
absorber componentes indeseadas en el espectro de partículas generadas durante el de-
caimiento del núcleo activo de la fuente.
La fuente de braquiterapia considerada en el presente trabajo es la fuente de braquiterapia
distribuida por Nucletron con referencia Nucletron mHDR-v1 Classic. Esta fuente consiste
de un núcleo activo de Ir192 en forma de hilo, el cual está contenido en el interior de una
cápsula cilíndrica de acero inoxidable con su extremo distal semi-esférica. El material de
la cápsula es acero inoxidable tipo AISI 316L[23, 24].
La geometría de la fuente Nucletron mHDR-v1 Classic y sus dimensiones son mostradas
en la figura 3.8:
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Figura 3.8: Geometría de la fuente de Ir192 considerada
El núcleo activo de la fuente consiste en un cilindro de Ir192 cuyo diámetro es de 0,6mm y
3,5mm de longitud, uniformemente distribuido en el interior de la fuente. El material del
encapsulado de la fuente es acero inoxidable tipo AISI 316L, la longitud de la cápsula es
de 5mm y un diámetro de 1,1mm. El extremo distal de la cápsula consiste en una semi-
esfera de radio 0,55mm. Williamson et al [23] consideran al cable de transferencia para
la simulación del sistema completo de carga remota[14], una sección de acero inoxidable
AISI 316L de 3mm de longitud y 1,1mm de diámetro, como se ilustra en la figura 3.8.
3.8.4.1. AISI 316L
El material empleado como material de encapsulamiento para la fuentes de braquiterapia
mHDR-v1 Classic es la aleación AISI 316L, la cual permite filtrar el espectro gamma prove-
niente del decaimiento del Ir192, absorbiendo las partículas β− del Ir192. Los elementos
que componen el material AISI 316L están listados en el cuadro 3.2[23, 24]:
Cuadro 3.2: Composición del encapsulado AISI 316L
Elemento Peso(%)
Mn 2
Si 1
Cr 19
Ni 10
Fe 68
La densidad del material AISI 316L es 8,02g/cm3. La figura 3.9 muestra el coeficiente
de atenuación lineal µ respecto a la energía para los procesos de interacción Compton,
Fotoeléctrico y producción de pares (PP) en el rango de 0− 2MeV , rango de acuerdo al
rango de energía del espectro de emisión gamma del Ir192:
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Figura 3.9: Coeficiente de atenuación lineal del AISI 316L para los procesos de interacción
Compton, Fotoeléctrico y producción de pares (PP)
Así, de la figura 3.9 se puede estimar el valor del coeficiente de atenuación lineal efectivo
del AISI 316L a la energía promedio del Ir192, siendo su valor µeff (19277 Ir) ≈ 0,786cm−1.
3.8.5. Formalismo AAPM TG 43
La Asociación Americana de Físicos en Medicina (AAPM) recomienda la implementación
del formalismo TG-43 en los sistemas de planeación convencionales empleados para el cál-
culo de dosis absorbida en tratamientos de Braquiterapia con fuentes lineales de Ir192, por
ofrecer mayor exactitud que métodos analíticos como la Integral de Sievert, especialmente
en proximidades de las fuentes[6, 7].
Dentro de las aproximaciones del formalismo TG-43 se destacan dos consideraciones
hechas para los tratamientos de braquiterapia: simetría cilíndrica para la distribución
de dosis depositada en el tejido alrededor de la fuente y como medio para la simulación
de tejido un medio homogéneo de agua.
El método descrito en el TG 43 se basa en la determinación de la distribución de dosis en
un medio homogéneo de agua, a partir de parámetros que caracterizan la distribución de
dosis para cada fuente considerando el tipo de encapsulamiento, el espectro de decaimiento
del radioisótopo, los materiales y la geometría de la fuente. Los parámetros sobre los que se
basa el formalismo TG 43 son: la intensidad de Kerma en Aire (SK) definida en la ecuación
1.18, la constante de tasa dosis (Λ), la función radial (g(r)), la función geométrica (G(r, θ))
y la función de Anisótropia F(r, θ).
El TG 43 define el sistema de coordenadas sobre la fuente con su origen en el centro del
núcleo activo tomando el eje longitudinal de la fuente como eje polar como se ilustra en
la figura 3.10:
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Figura 3.10: Sistema de coordenadas definidas por el Task Group No. 43 AAPM
siendo r la distancia medida desde el núcleo activo de la fuente hasta un punto de interés
P (r, θ) el cual forma un ángulo azimutal θ respecto al eje longitudinal de la fuente. El
punto de referencia P (r0, θ0), es definido como el punto sobre el eje transversal a la fuente
con r0 = 1cm y θ = pi/2, P (r0, θ0)=P (1cm, pi/2).
El algoritmo del TG 43 permite definir la tasa de dosis D˙(r, θ) alrededor de una fuente
lineal como[7, 23, 24, 25]:
D˙(r, θ) = SKΛ
G(r, θ)
G(r0, θ0)
g(r)F (r, θ) (3.3)
donde la constante de tasa de dosis Λ está definida como la razón entre la tasa de dosis y
la intensidad de Kerma en aire en punto de referencia, así:
Λ =
D˙(r, θ)
SK
(3.4)
la función geométrica G(r, θ) es definida mediante la relación 3.5 y la función radial g(r)
mediante la relación 3.6 :
G(r, θ) =
{
β(LrSinθ)−1 si θ 6= 00, (r2 − L2/4)−1 si θ = 00 (3.5)
g(r) =
D˙(r, θ0)
D˙(r0, θ0)
G(r0, θ0)
G(r, θ)
(3.6)
la Función de Anisótropia es definida como:
F (r, θ) =
D˙(r, θ)
D˙(r, θ0)
G(r, θ0)
G(r, θ)
(3.7)
los valores de la funciones geométrica, radial y anisótropica están tabuladas y presentadas
en el Task Group No. 43 y dadas por el fabricante de la fuente. Esta información es
requerida ser validada para ser ingresada en la base de datos del sistema de planeación
empleados en tratamientos de braquiterapia[7].
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3.8.6. Orientación de la Fuente: Ángulos de Tait-Bryant
La orientación de la fuente puede ser descrita mediante rotaciones alrededor de ejes or-
togonales fijos a la fuente y los cuales conforman un sistema de referencia móvil respecto
a otro sistema de referencia ortogonal y fijo. El Teorema de Euler establece que cualquier
rotación en el espacio tridimensional es el resultado de la composición de sucesivas rota-
ciones, esta composición rotacional es establecida a partir de tres ángulos aplicados sobre
los ejes del sistema de referencia fijo a la fuente, denominados Ángulos de Euler[26, 27, 28].
Existen múltiples tipos de convenciones para la definición de los ángulos de Euler, depen-
diendo del tipo de sistema de referencia elegido propio al cuerpo rígido. Para el presente
trabajo resulta de interés definir la orientación de la fuente a partir de la convención
x− y − z para los Ángulos de Euler, ya que sobre esta convención es definida la rotación
de solidos en programas tales como Geant4 y GAMOS[29, 30].
La convención x− y − z para los Ángulos de Euler es tal que la orientación de un solido
rígido está definida por tres ángulos de rotación{φ1, φ2, φ3} los cuales definen rotaciones
alrededor de los ejes X, Y y Z, respectivamente[31]. La rotación de un sólido rígido sera
el resultado de una rotación inicial φ1 alrededor del eje X, seguida de una rotación del eje
Y un ángulo φ2 y por último una rotación inicial φ3 alrededor del eje Z, como se ilustra
en la figura 3.11:
Figura 3.11: Definición de los ángulos Tait-Bryant. a) Rotación alrededor del eje: a) X b)
Y c) Z
Las matrices de rotación definidas sobre cada eje son determinadas mediante la descom-
posición de los vectores base del sistema de referencia rotado respecto al fijo, teniendo:
Rx(φ1) =
 1 0 00 cosφ1 −sinφ1
0 sinφ1 cosφ1
 (3.8)
Ry(φ2) =
 cosφ2 0 sinφ20 1 0
−sinφ2 0 cosφ2
 (3.9)
Rz(φ3) =
 cosφ3 −sinφ3 0sinφ3 cosφ3 0
0 0 1
 (3.10)
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La matriz rotacional de acuerdo al Teorema de Euler para la convención x− y− z sera la
composición de las matrices de rotación definidas en las ecuaciones 3.8, 3.9 y 3.10. Así, la
matriz de rotacional está definida como el producto:
R = R(φ1, φ2, φ3) = Rx(φ1)Ry(φ2)Rz(φ3) (3.11)
reemplazando las ecuaciones 3.8, 3.9 y 3.10 en 3.11 se obtiene:
R =
 cosφ2cosφ3 −cosφ2sinφ3 sinφ2cosφ1sinφ3 + sinφ1sinφ2cosφ3 cosφ1cosφ3 − sinφ1sinφ2sinφ3 −sinφ1cosφ2
sinφ1sinφ3 − cosφ1sinφ2cosφ3 sinφ1cosφ3 + cosφ1sinφ2sinφ3 cosφ1cosφ2

(3.12)
Sea
−→
S ξηζ el vector de un punto en el sistema referido al sistema rotado de la fuente ξηζ y−→
S xyz el vector correspondiente referido al sistema fijo xyz, siendo {φ1, φ2, φ3} los ángulos
que determinan la orientación del sistema ξηζ respecto al xyz. Las coordenadas del punto
en los dos sistemas de referencia están relacionados por:
−→
S xyz =
−→r +R−→S ξηζ (3.13)
donde −→r es el vector de traslación entre los sistemas de referencia y R la matriz de rotación
dada por la ecuación 3.12.
Los ángulos de rotación {φ1, φ2, φ3} pueden ser determinados mediante las coordenadas
respecto al sistema xyz, de varios puntos fijos al sistema ξηζ los cuales permiten construir
una base orto normal que define la orientación del sistema ξηζ respecto al sistema xyz
como ilustra la figura 3.12:
Figura 3.12: Definición de Puntos sobre el sistemaξηζ respecto al xyz
Los vectores de la base son construidos a partir de puntos fijos al sistema A, B y C como
se indica en la figura 3.12. Sean {uξ, uη, uζ} los vectores unitarios a lo largo del eje X(ξ),
Y (η) y Z(ζ) del sistema rotado, las coordenadas de la base orto normal está dada por:
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uξ =
−→rA −−→rO
|−→rA −−→rO| uη =
−→rB −−→rO
|−→rB −−→rO| uζ =
−→rC −−→rO
|−→rC −−→rO| (3.14)
La base definida por los vectores {uξ, uη, uζ} son denominados como: cosenos directores.
La matriz de rotación R definida en la ecuación 3.11 en términos de las componentes de
los cosenos directores respecto al sistema xyz está dada como:
R = [uξ uη uζ ] =
 uξX uηX uζXuξY uηY uζY
uξZ uηZ uζZ
 (3.15)
Los ángulos de rotación {φ1, φ2, φ3} son determinados mediante comparación entre los
términos de la matriz de rotación R definidas en la ecuaciones 3.11 y 3.15, teniendo:
tanφ1 = −uζY
uζZ
sinφ2 = uζX tanφ3 = −
uηX
uξX
(3.16)
De esta forma, determinando los ángulos {φ1, φ2, φ3} es posible orientar un sistema o
un cuerpo rígido de manera deseada respecto al sistema fijo. Lo anterior es de especial
importancia a fin de orientar fuentes de braquiterapia a partir de la construcción de la
base orto normal orientada a lo largo del eje longitudinal de la fuente.
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Capítulo 4
Tomografía Axial Computarizada
4.1. Tomografía Axial Computarizada
La tomografía axial computarizada (TAC) es una técnica imaginológica empleada en
medicina para la reconstrucción tomográfica de imágenes 2D o 3D de órganos y estruc-
turas anatómicas a partir de múltiples imágenes de rayos X las cuales son adquiridas
axialmente al volumen de interés, transversal al eje céfalo-caudal. Esta técnica posee una
gran variedad de usos con fines diagnósticos y terapéuticos[32, 33, 34].
La adquisición de información anatómica del paciente se logra mediante un arreglo móvil
de detectores y tubo de rayos colocados diametralmente opuestos entre si. El sistema de
tomografía axial computarizada o TAC construye el volumen tomográfico de interés, a
partir de imágenes axiales o también denominados cortes, como se ilustra en la figura 4.1:
Figura 4.1: Esquema de un Tomógrafo Axial Computarizado TAC
La atenuación de los rayos X a través del cuerpo en cada corte es relacionado con la
absorción en un medio homogéneo de agua y almacenado en mapas tomográficos utilizados
posteriormente en la construcción de las imágenes 2D y 3D, proceso realizado por un
algoritmo de reconstrucción tomográfica[35, 36].
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4.2. Coeficiente de Atenuación Lineal
La atenuación lineal sufrida por los rayos X a lo largo de su paso a través del cuerpo
define el principio básico de un tomógrafo computarizado y define el resultado sobre la
imágenes reconstruidas. La atenuación lineal es definida como la perdida en la intensidad
de radiación por unidad de longitud por la interacción entre la radiación con los átomos
del medio.
Se define el coeficiente de atenuación lineal µ como la probabilidad de interacción por
unidad de longitud recorrida, para que un fotón interactúe con el medio. El coeficiente de
atenuación lineal µ depende de la energía de la radiación incidente y de la composición
del medio.
La intensidad transmitida I, luego de que los rayos X atraviesan una longitud L en el
medio, está dada por[37]:
I = I0 exp
(
−
ˆ L
0
µ(x′)dx′
)
(4.1)
donde I0es la intensidad de la radiación incidente, I la intensidad de la radiación luego
de recorrer una distancia L en el medio y µ = µ(x′) el coeficiente de atenuación lineal
como función de la distancia recorrida. Reescribiendo la ecuación 4.1, la relación para el
coeficiente de atenuación acumulativo sobre la trayectoria definida por los rayos X está
da como:
ˆ L
0
µ(x′)dx′ = − 1
L
ln
(
I
I0
)
(4.2)
x′ define la distancia sobre la trayectoria del haz de rayos X. Para el algoritmo de recon-
strucción es necesario la medición de la integral a lo largo de varios recorridos del haz de
rayos X (x′) y para varios ángulos alrededor del eje de rotación del TAC. Los valores de
la intensidad de la radiación incidente I0y la distancia de camino del haz L son obtenidos
de acuerdo a la calibración del sistema tomográfico.
Dependiendo de la variación en la atenuación de los rayos X por parte de las diferentes
estructuras en el volumen de interés respecto a la atenuación debida al agua, el resultado
se interpreta como una escala típica de grises que define el contraste de la imagen permi-
tiendo diferenciar estructuras anatómicas mientras que la resolución de dichas estructuras
dependerá del número de registros que el tomógrafo realice por corte como se ilustra el la
figura 4.2[35]:
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Figura 4.2: Esquema de la adquisición de registros por un TAC
4.3. Número CT
Las imágenes obtenidas en estudios de TAC son reconstruidas a partir de valores de
atenuación lineal relativos al agua denominados Números CT. Estos valores además de
definir una escala de contraste entre los diferentes tejidos humanos conserva información
relacionada con la densidad másica, electrónica y poderes de frenado de cada tejido. Sobre
la información de densidades másica, electrónica y poderes de frenado en cada voxel del
volumen a irradiar, los sistemas de planeación de tratamientos permiten llevar a cabo el
calculo de dosis en los tratamientos de radioterapia.
El número CT de un material está definido como:
CT = 1000
(
µM − µW
µW
)
[UH] (4.3)
siendo µM el coeficiente de atenuación lineal del material considerado y µW el coeficiente
de atenuación lineal para el agua. El número CT es dado en unidades Hounsfield [UH],
unidad establecida en homenaje a Godfrey Hounsfield por sus aportes en la creación del
primer tomógrafo axial computarizado, galardonado con el premio Nobel de Medicina en
1979[40].
La ecuación 4.3 es valida para haces mono energéticos. Ya que el principio de formación
de los datos de números CT es mediante la atenuación del espectro de un tubo de rayos X,
el algoritmo de reconstrucción implementa múltiples correcciones a fin de que los valores
de atenuación sean dados como los que se obtendrían usando un haz mono energético. Se
define como energía efectiva, el valor de energía para el cual el coeficiente de atenuación
lineal y por consiguiente el número de unidades UH, de un material es igual al propor-
cionado en los datos obtenidos por el TAC. La energía efectiva permite caracterizar el haz
de rayos x del TAC y su valor es independiente del material[38, 39].
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A continuación se muestran los valores de coeficientes de atenuación lineal en función
de la energía para algunos elementos como Oxigeno (O), Litio (Li), Nitrógeno (N), Alu-
minio (Al) y materiales equivalentes a tejido como tejido adiposo (T. Adiposo), musculo
esquelético (M. Esquelético) y hueso cortical (Hueso), obtenidos del ICRU-44 y de la base
de datos del NIST[40, 39]:
Figura 4.3: Coeficientes de atenuación lineal para diferentes materiales en función de la
energía. Tomado de la base NIST[42].
A partir de los datos de atenuación lineal ilustrados en la figura 4.3 se puede calcular
los valores de número CT de cada material a fin de observar su comportamiento con la
energía. La figura 4.4 presenta el comportamiento del Número CT respecto a la energía
para diferentes materiales:
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Figura 4.4: Número CT para diferentes materiales al variar la energía. Valores de aten-
uación tomados del NIST[42].
De la figura 4.4, se observa que el rango de energía para la mayoría de aplicaciones en
radioterapia (& 50keV) a excepción de algunas fuentes de braquiterapia emisoras de fo-
tones de baja energía como Pd-103 y I-125, el número CT es aproximadamente constante
con la energía. El anterior comportamiento ha permitido implementar métodos para la
caracterización en función de las unidades Hounsfield de acuerdo a la composición y la
densidad de un determinado material[38, 39, 43].
4.4. Calibración Número CT
La dependencia entre composición y la densidad de un material con el valor asignado de
número CT representa la curva de calibración de número CT. Los sistemas de planeación
de tratamiento empleados en radioterapia requieren como datos de entrada la curva de
calibración de número CT a fin de considerar las inhomogeneidades en el cálculo de la
distribución de dosis.
Dos métodos han sido generalmente empleados para determinar la curva de calibración
de número CT: el método de sustitos tejido-equivalentes y el método estequiométrico.
El método de los sustitutos tejido-equivalentes se basa en tomar muestras de diferentes
materiales que poseen características de interacción con la radiación muy cercanas a las
debidas a tejidos reales. Estas muestras permiten evaluar la respuesta de una unidad TAC
para diferentes materiales cuyas composiciones y densidades varían simulando diferentes
tejidos corporales. En este método es necesario un simulador o también llamado phan-
tom de insertos, cada inserto posee características tejido-equivalentes definidas. La figura
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4.5muestra un phantom de insertos típico empleado en la caracterización de unidades
TAC[44]:
Figura 4.5: Phantom de Insertos Tejido-Equivalentes
El método estequiométrico consiste en la determinación de una expresión analítica para
el cálculo del número CT de un material a partir de su composición y densidad. Los
parámetros de la expresión para el cálculo del número CT dependen del haz de rayos X
empleado en el TAC, los cuales son obtenidos a partir de los valores de unidades Hounsfield
asignados para un conjunto de materiales de referencia[38, 39]. A partir de esta expresión
analítica es posible generar la curva de calibración tomando los valores de densidad y
composición aceptados para tejidos corporales[43, 45, 46].
Schneider et al [43] han implementado un modelo para el calculo del número CT de
tejidos corporales a partir del método estequiométrico empleando medidas de número
CT para diferentes materiales tejido-equivalentes. Este método muestra que el método
estequiométrico desarrollado en [43] posee mayor precisión a fin de determinar el número
CT en tejidos corporales que el método de materiales tejido-equivalentes, permitiendo
relacionar el número CT de un determinado material con su composición.
La figura ilustra una fracción de los resultados estequiométrico del método Schneider et
al [43, 44]:
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Figura 4.6: Composición como porcentajes, densidad ρ, número CT H, densidad electróni-
ca ρe. Tomado de Schneider et al [43].
4.5. Formato DICOM
El formato DICOM (Digital Imaging and COmmunications in Medicine) es el estándar
establecido en la actualidad para el almacenamiento, manipulación y transferencia de
imágenes médicas.
El estándar DICOM incluye un protocolo de comunicación entre diferentes estaciones de
manejo de imágenes tales como escáneres, servidores y estaciones de trabajo.
Adicionalmente, este estándar define el formato para el almacenamiento de información
contenida en imágenes obtenidas en unidades TAC, RM, Ultrasonido, entre otras. Para
el caso de imágenes provenientes de un estudio TAC, la información contenida en las
imágenes DICOM resultantes es establecida por el arreglo de píxeles por corte, y el con-
traste es definido por la intensidad del valor de unidades Hounsfield para cada píxel. Las
imágenes son guardados en archivos independientes por cada corte y la extensión de los
archivos es DICOM(.dcm).
Cada archivo DICOM está compuesto por encabezado (Header) y datos de imagen (Data
Set), como se ilustra en la figura 4.7:
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Figura 4.7: Esquema de datos del formato DICOM
El encabezado de un archivo DICOM contiene la información que describe la imagen, in-
formación tal como: tipo de estudio realizado, tamaño de píxel, número de píxeles, número
de cortes, técnica imaginológica, datos personales, entre otras, es contenida en el encabeza-
do del archivo DICOM. Esta información es almacenada en un arreglo predeterminado
de direcciones de memoria o PACS. Los PACS permiten definir unívocamente un campo
de memoria con cada característica de la imagen. Posteriormente, el archivo contiene un
cuerpo de datos definidos por los valores de cada píxel de imagen, dependiendo del tipo
de imagen, el valor de píxel depende de la cantidad física medida para la construcción de
la imagen. Para el caso de imágenes DICOM tipo CT, el valor de píxel está dado por el
número CT.
4.6. Sistema de Coordenadas
En la planeación de tratamientos de braquiterapia es usual la definición de sistemas de
coordenadas que permiten referenciar la reconstrucción de imágenes de paciente, la re-
construcción de implantes y el reporte de la distribución de dosis de tratamiento. Los
dos sistemas de coordenadas principalmente definidos son: Sistema de Coordenadas de
Paciente (PCS) y Sistema de Coordenadas de Aplicador (ACS). Estos sistemas siguen la
convención de la regla de la mano derecha[47, 48].
4.6.1. Sistema de Coordenadas de Paciente
El Sistema de Coordenadas de Paciente (PCS) es definido a partir del conjunto de imágenes
obtenidas del volumen escaneado, las coordenadas definidas en este sistema están referidas
respecto a la anatomía del paciente por lo que permiten de manera sencilla y guiada por
la imágenes anatómicas del paciente, definir puntos de referencia de dosis en órganos y
estructuras anatómicas de interés. La orientación los ejes coordenados en el sistema de
coordenadas de paciente (PCS) se ilustra en la figura 4.8:
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Figura 4.8: Sistema de Coordenadas de Paciente (PCS)
4.6.2. Sistema de Coordenadas de Aplicador (ACS)
Este sistema de coordenadas es usado para la reconstrucción del implante de tratamiento
mediante puntos de reconstrucción colocados a lo largo de marcadores radio opacos puestos
en el interior del aplicador para la toma de las imágenes del paciente. La orientación inicial
del sistema de aplicador (ACS) es la misma que la del sistema del paciente (PCS) con la
diferencia en que su origen es definido en el centro geométrico del volumen escaneado. Este
sistema puede ser trasladado u orientado según lo requiriera la planeación de tratamiento.
El sistema Oncentra Brachy mediante la opción ECS Views permite localizar con facilidad
el origen del sistema ACS y la orientación de los ejes de coordenadas.
4.7. Simulación
El desarrollo de nuevos códigos basados en técnicas Monte Carlo para la simulación de la
interacción entre radiación y materia para energías del orden hasta de eV ha incremen-
tado los esfuerzos para implementar aplicaciones en Física Médica para la planeación de
tratamientos que consideren las contribuciones de dosis debidas a interacciones de baja
energía y variaciones de composición como resultado de las inhomogeneidades propias de
los tejidos del paciente. Dentro de los códigos mas extensamente usados en esta área se
destaca Geant4 [29].
Geant4 es una herramienta distribuida libremente para la simulación del transporte de
radiación a través de la materia. Aunque el código de Geant4 fue inicialmente desar-
rollado para uso en física de altas energías (GeV) en sus últimas versiones los modelos
de interacción han sido extendidos para incluir bajas energías, dichos modelos han sido
implementados y validados usando técnicas Monte Carlo en el rango de energía entre
25 eV hasta 1 GeV. Los procesos de interacción a baja energía son implementados en
Geant4 dentro del modelo de interacción LiverMoreModel siguiendo los modelos desar-
rollados en Penelope (Penetration and Energy Loss of Positrons and Electrons), lo cual
permite cuantificar la energía depositada y el cálculo de la dosis absorbida en el medio
para interacciones de baja energía[1, 49].
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La importación de la información del paciente en simulaciones Monte Carlo ha sido un reto
a solucionar debido al gran número de voxeles empleados en la construcción de imágenes
médicas y la gran cantidad de memoria y tiempo de cálculo requeridos en aplicaciones de
radioterapia realizados mediante Monte Carlo[50, 51]. Geant4 ha desarrollado diferentes
herramientas para la rápida construcción de geometrías voxelizadas basada en imágenes
DICOM, reduciendo el consumo de memoria y permitiendo un eficiente transporte de
radiación a través de este tipo de geometrías. Dichas herramientas son distribuidas en la
aplicación de Geant4, medical/DICOM[50, 51, 52].
Lo anterior ha motivado la implementación del código de Geant4 en aplicaciones de interés
particular en el campo de la Física Médica. permitiendo la realización de diferentes estudios
mediante Monte Carlo en Braquiterapia, Teleterapia, IMRT y Hadronterapia, entre otros.
Son múltiples las aplicaciones de Geant4 en el campo médico como GAMOS (Geant4-
based Architecture for Medicine-Oriented Simulations)[54], GATE, G4EMU, G4MED,
G4NAMU[55].
Para el presente trabajo, es necesario incluir la geometría de la fuente de braquiterapia en
el interior de la geometría voxelizada que contiene los datos de la anatomía del paciente
considerando a cada volumen como independiente, de tal forma que las interacciones
producidas en la fuente de braquiterapia puedan extrapolarse al volumen del paciente.
Son múltiples los intentos por lograr esto, siendo solo hasta ahora, la implementación
hecha en la aplicación GAMOS/exercise5b, basada en la aplicación medical/DICOM, la
única que ha permitido considerar tales geometrías simultáneamente[53, 54].
4.7.1. medical/DICOM
El sistema de coordenadas empleado en la reconstrucción de imágenes en la aplicación
medical/DICOM establece su origen en el centro geométrico del volumen definido por las
imágenes de TAC cargadas, tal como en el sistema de referencia PCS 4.8 con la diferencia
que el sentido de los ejes de referencia son establecidos tal como se ilustra en la figura 4.9:
Figura 4.9: Sistema de Coordenadas de Paciente medical/DICOM
Para representar la anatomía de un paciente obtenida a través de un estudio TAC en una
simulación Monte Carlo es necesario asociar a cada voxel de la imagen una composición de
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tejido determinada. El ejemplo medical/DICOM ofrece la posibilidad de convertir las imá-
genes médicas provenientes de un estudio TAC en un mapa de densidades y composiciones
materiales definidos de acuerdo al valor de unidades Hounsfield (Número CT) asociado a
cada píxel de la imagen. A partir de la información de densidad y composición material de
cada voxel de la imagen, el núcleo de Geant4 cálcula los parámetros de interacción para
cada voxel tal como la sección eficaz, densidad electrónica, poder de frenado, etc.
La conversión entre unidades Hounsfield (UH) a composición es establecida de acuerdo
a la Curva de Número CT, la cual es construida a partir de materiales muestras cuya
composición (wi) y densidad (ρi) son conocidas y el valor de unidades Hounsfield en la
imagen es conocido Hi.
La composición y la densidad de un material cuyo valor de unidades Hounsfield es inter-
medio a dos materiales muestra pueden ser determinado como[51]:
ρ =
ρ1UH2 − ρ2UH1 + (ρ2 − ρ1)UH
UH2 − UH1 , (4.4)
wi =
ρ1(UH2 − UH)
(ρ1UH2 − ρ2UH1) + (ρ2 − ρ1)UH (w1,i − w2,i) + w2,i (4.5)
donde las parejas (ρ1, H1) y (ρ2, H2) corresponden a los valores de densidad y unidades
Hounsfield para dos materiales muestra empleados en la caracterización estequiométrica,
con ρ2 > ρ1.
En el ejemplo medical/DICOM el método estequiométrico de Schneider et al [43] ha sido
implementado entre sus funciones clases, dicho método considera 24 materiales muestra
diferentes para la construcción de la curva de calibración de número CT. Debido a que
materiales cuya composición sean diferentes pueden generar unidades Hounsfield similares,
el método de Schneider estima una precisión en reproducir la composición del material
del 1 % para tejidos blandos y para tejido oseo del 2 %[51].
Una vez las imágenes de TAC son convertidas en imágenes en términos de composición
es necesario construir un contenedor de los voxeles de la imagen. Debido al gran número
de voxeles requeridos para la construcción de la anatomía del paciente, el tipo de volu-
men recomendado para almacenar tal cantidad de información en Geant4 es el volumen
parametrizado. En Geant4, los volúmenes parametrizados pertenecen a la categoría de
volúmenes repetidos, creados a partir de la copia secuencial de un único volumen cuyas
propiedades de tamaño, material y posición pueden variar dinámicamente según lo re-
quiera el usuario. Una gran ventaja de los volúmenes parametrizados es la alta eficiencia
del uso de memoria[57]. En un volumen parametrizado, aunque el volumen es dividido en
un número de voxeles en todo momento solo hay un volumen real del cual se toma replicas
para construir el volumen parametrizado[58].
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Figura 4.10: Esquema del proceso de voxelización de volúmenes usando Geant4. a) Un
volumen es segmentado en planos a lo largo de los ejes X,Y,Z b) Volumen voxelizado
resultante
La parametrizacion realizada durante la voxelización del volumen tiene en cuenta los datos
de la imagen de TAC original tal como el tamaño de píxel, tamaño de corte, número de
columnas y filas de la imagen, unidades Hounsfield, entre otras. A fin de reducir consumo
de memoria es posible construir los voxeles en la anatomía construida en la simulación cuya
dimensión está dada como un múltiplo entero del tamaño de voxel de la imagen original,
a este valor de le denomina nivel de compresión de la imagen. Al activar esta opción, el
valor de unidades Hounsfield de los voxeles considerados es promediado y se construye
un voxel con el tamaño de los voxeles involucrados y cuya composición y densidad están
definidas a partir del promedio de unidades Hounsfield de los voxeles considerados.
Luego de terminado el proceso de parametrización del volumen, el volumen es construido a
partir de voxeles de composición homogénea, ordenados en una serie de columnas definidas
a lo largo del eje X, filas a lo largo de eje Y y planos a los largo del eje Z, en el cual a
cada voxel se le define sus propiedades físicas y se le asigna como identificador un índice
que lo caracteriza unívocamente, véase la figura 4.10.
La parametrización de las coordenadas de los voxeles ~r está descrita mediante una ar-
reglo de parámetros que indican la columna, fila y plano en el que el voxel se encuentra
{nx, ny, nz}, respectivamente. La relación de parametrización está definida mediante[59]:
rx = [2(nx + 0,5)−Nx]×∆x (4.6)
ry = [2(ny + 0,5)−Ny]×∆y (4.7)
rz = [2(nz + 0,5)−Nz]×∆z (4.8)
siendo ∆i el ancho de píxel y Ni el número de voxeles a lo largo del eje i, con i = x, y, z.
El índice asociado al voxel de coordenadas x,y,z está dado por:
Indice = nx +Nx × ny +NxNy × nz (4.9)
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El resultado de la simulación es obtenido en un archivo de texto el cual contiene el índice
de voxel y la dosis depositada en este, respectivamente.
El transporte de radiación en un medio es controlado en Geant4 a través de múltiples
funciones entre las que se destacan: Process, Hit y Step[57, 60].
La clase Process administra todos los procesos de interacción radiación-materia. Esta clase
permite crear procesos de interacción y asignarlos a cada una de las partículas definidas
en la simulación. La clase Hit permite acceder a los parámetros de partícula cada vez
que realice un proceso de interacción, permitiendo extraer información como su posición,
momentum, energía, etc. La clase Step es la unidad de transporte de radiación en el medio
mediante la variación en la información de partícula tal como energía perdida, tiempo de
transporte, la variación en la posición de la partícula, etc. Cada Step es definido por
volumen, cada vez que la partícula atraviesa la frontera de un volumen un nuevo Step es
inicializado.
A fin de simular las variaciones del medio descritas mediantes imágenes de TAC, cada vez
que una partícula se encuentra con la frontera de volumen, las propiedades del próximo
volumen se actualizarán para reflejar las propiedades del volumen al cual ingresará la
partícula. Esta característica permite un ahorro significativo en recursos de cómputo al
tratar de simular imágenes TAC.
La aplicación medical/DICOM recomienda el uso del método RegularNavigation para
simular el transporte de radiación y el cálculo de dosis depositada en el phantom de
voxeles. Este método consiste en considerar como elementos de un mismo volumen a
aquellos voxeles que comparten la misma composición y un valor de densidad comprendido
por un intervalo determinado. Al activar esta opción, las fronteras entre los voxeles de un
mismo volumen son eliminadas reduciendo así el número de pasos necesarios para simular
el viaje de partículas a través de los volúmenes construidos con la misma composición.
La dosis depositada en un volumen es distribuida a lo largo de los voxeles que participan
durante el transporte de radiación proporcionalmente a la longitud geométrica recorrida
dentro de cada voxel, teniendo en cuenta que el poder de frenado para dichos voxeles es el
mismo, producto de que su composición es la misma[51]. Luego de hacer este corrección
a la dosis depositada es posible el cómputo de la dosis absorbida en cada voxel según su
definición dada por la ecuación 1.9.
4.7.2. GAMOS
GAMOS (GEANT4-based Architecture for Medical-Oriented Simulations) es una apli-
cación orientada hacia el desarrollo de implementaciones en el campo de estudios en Física
Médica la cual ha sido desarrollada en base a las diferentes herramientas implementadas
en el código Geant4.
GAMOS ofrece un entorno basado en el lenguaje de scripts a través de archivos de entra-
da inputs (.in) para el uso de las diferentes clases de Geant4, lo cual permite desarrollar
complejas simulaciones orientadas a múltiples aplicaciones sin requerir un manejo extenso
y detallado en la estructura interna de Geant4. Son múltiples las herramientas implemen-
tadas en GAMOS que permiten controlar y administrar los resultados de la simulación
así como la optimización del cómputo realizado en la simulación. Entre las características
mas destacas resalta la posibilidad de distribuir múltiples trabajos en modo de cómputo
en paralelo usando scripts.
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4.7.2.1. RTTutorial/exercise5b
Aunque la aplicación medical/DICOM distribuida en el código de Geant4 ofrece diversas
ventajas para la simulación de imágenes TAC, para el presente estudio es necesario además
de reconstruir el volumen material 3D a partir de las imágenes de TAC, incluir la definición
de la geometría de la fuente de braquiterapia. Recordando el proceso de reconstrucción
de la imágenes de TAC se realiza mediante un volumen único del cual se construyen
múltiples replicas hasta construir el volumen parametrizado que contendrá los voxeles
con la información del paciente. Debido a que el núcleo de construcción es el volumen
replica, cuando se desea incluir la geometría de la fuente de braquiterapia en el interior
del volumen reconstruido, el cambio realizado sobre los voxeles que ocupan el espacio de
la fuente de braquiterapia se aplicará a los demás voxeles del phantom. Este problema
ha sido tratado mediante diversas formas teniendo hasta el momento sólo una aplicación
basada en la técnica de geometrías paralelas que permite solucionar este problema.
Una geometría paralela es una configuración en la que se define una geometría a partir de
múltiples volúmenes que coexisten desempeñando diferentes roles tales como Volúmenes
lógicos, físicos, sensibles, generadores de primeros eventos, etc. Sin embargo, para el caso
de volúmenes físicos, estos no deben solaparse entre si y las interacciones que se da en
un volumen físico no se pueden extrapolar hacia otro volumen físico independiente. Las
imágenes DICOM y la geometría de la fuente son definidas de forma independiente por lo
cual luego de que cualquier interacción generada en la fuente cuando escapa de su volumen
no podrá ser extrapolada hacia el volumen definido por las imágenes DICOM.
GAMOS introduce una implementación de geometrías paralelas en la aplicación llama-
da RTTutorial/exercise5b la cual permite trabajar de manera simultanea con imágenes
TAC y geometrías destinadas a la simulación de fuentes de braquiterapia y la cual es
desarrollada a partir de la aplicación medical/DICOM. El proceso de la aplicación RT-
Tutorial/exercise5b para la construcción de imágenes materiales a partir de imágenes de
TAC es similar a la aplicación medical/DICOM, requiriendo una curva de calibración de
Número CT para la conversión de las unidades Hounsfield a composición en cada voxel.
Esta implementación es distribuida en la versión GAMOS 2.2.0.
La definición de la fuente de braquiterapia es hecha a partir de un archivo de texto auxiliar
al archivo macro de la simulación. La clase geometry/copyParallelToMassGeom permite
activar la geometría de fuente de braquiterapia en el volumen reconstruido introduciendo
un volumen virtual el cual extrapola las partículas que abandona la geometría de la fuente
al volumen del paciente. La fuente real es construida en una región externa y lejana al
volumen de paciente tal que estos volúmenes no se sobrelapen. Al iniciar los eventos, las
partículas generadas interactúan con el volumen de la fuente hasta que escapan de esta y
son extrapoladas al volumen del paciente a través del volumen de la fuente virtual.
4.7.2.2. buildG4Dicom
La aplicación medical/Dicom permite la simulación de imágenes DICOM y su conversión
a imágenes materiales que contienen la composición de los tejidos corporales descritos
en las imágenes de TAC. Sin embargo, la compatibilidad de la aplicación con las difer-
entes versiones de las imágenes DICOM generan algunas veces que la aplicación genere
errores al intentar correrla. Los archivos de imágenes materiales contiene la información
de composición y densidad de cada uno de los voxeles por corte en la simulación.
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En GAMOS, se ha implementado una versión de la rutina que convierte las imágenes de
TAC usando la curva de calibración de número CT que realiza exclusivamente el proceso de
conversión a imágenes materiales de la aplicación medical/DICOM, verificando la versión
de la imágenes y permitiendo generar a partir de la serie de imágenes de TAC un único
archivo que contiene la información de todas las imágenes materiales. Esta aplicación es
denominada buildG4Dicom.
Esto permite generar el archivo de imágenes materiales sin el inconveniente generado
por la versión de las imágenes DICOM, el cual posteriormente es cargado en la rutina
RTTutorial/exercise5b, la cual realizara el cómputo de la dosis depositada en el phantom
creado en la rutina buildG4Dicom. Para crear dicho archivo es necesario activar la variable
de entorno DICOM_MERGE_ZSLICES.
Uno de los inconvenientes mas frecuentes encontrados radicó en que el tamaño de píxel no
correspondía al tamaño de píxel como era registrado en las imágenes de TAC, por lo cual
fue necesario utilizar un editor de imágenes DICOM que permitiera exportar las imágenes
en formato DICOM con el tamaño de píxel escrito en notación científica, formato que
aceptó la aplicación de forma correcta. Para esto, se utilizó el editor de imágenes Dicom
Sante Dicom Editor [64] para editar las imágenes en formato descrito anteriormente.
4.7.3. Curva de Calibración Número CT
El sistema Oncentra MasterPlan ha sido el sistema de planeación de tratamiento empleado
en el presente trabajo para el cálculo de la distribución de dosis en la aplicación de
braquiterapia ginecológica considerada. En el caso de aplicaciones de braquiterapia, este
sistema considera las características del medio como un medio homogéneo equivalente al
agua sin hacer corrección por inhomogeneidades por variación de tejidos.
La corrección por inhomegeneidades se ha implementado solamente para aplicaciones de
radioterapia externa a través de la curva de calibración de número CT mostrada en el
cuadro 4.1:
Cuadro 4.1: Curva de calibración número CT Oncentra MasterPlan
Composición ρρH2O
H [UH]
Aire (Exterior Paciente) 0.00121 -992
Aire (Interior Paciente) 0.00121 -976
Pulmón 0.50 -480
Tejido Adiposo 0.95 -96
Agua 1.00 0
Musculo 1.05 48
Cartílago 1.10 128
2/3 Cartílago, 1/3 Hueso 1.35 528
1/3 Cartílago, 2/3 Hueso 1.60 976
Hueso Trabecular 1.85 1488
Hueso Denso 2.10 1824
1/2 Hueso, 1/2 Aluminio 2.40 2224
Aluminio Liviano 2.70 2640
Aluminio Denso 2.83 2832
Hierro 7.87 >2832
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La composición de los materiales mostrados en la tabla 4.1 son descritos en el ICRU 44
[41] y el ICRP 23 [46]. A fin de considerar la variación de los tejidos descritos por la curva
de calibración en función de los materiales definidos en GAMOS, los materiales de la tabla
4.1 fueron clasificados en seis materiales tejido-equivalentes definidos en los materiales de
GAMOS según recomendaciones del ICRU 44 y el ICRP 23, como se ilustra en la tabla
4.2:
Cuadro 4.2: Lista de materiales clasificados de acuerdo a su densidad relativa al agua.
Material ρρH2O
G4_AIR [0, 0.207]
G4_LUNG_ICRP (0.207, 0.919]
G4_ADIPOSE_TISSUE_ICRP (0.919, 0.979]
G4_WATER (0.979, 1.043]
G4_TISSUE_SOFT_ICRP (1.043, 1.60]
G4_BONE_CORTICAL_ICRP (1.60,2.40]
ALUMINUM (2.40,2.83]
Los coeficientes de interacción para los materiales mostrados en el cuadro 4.2 se pueden
encontrar en la base de datos del National Institute of Standards and Technology (NIST)
de materiales tejido equivalentes [42].
A partir de las lista de materiales mostrada en la tabla 4.2 y la curva de calibración de
número CT establecida en la tabla 4.1 y usando la aplicación buildG4Dicom, las imágenes
de TAC son convertidas a imágenes materiales que permiten reconstruir tridimensional-
mente la anatomía del paciente.
4.7.4. Simulación Fuente de Braquiterapia
La fuente de braquiterapia simulada es la fuente Nucletron mHDR-v1 Classic. Esta fuente
consiste en un núcleo activo de Ir192 en forma de cilindro, el cual está encapsulado por
una cápsula cilíndrica de acero inoxidable AISI 316L con extremo distal semi-esférico. La
geometría de la fuente Nucletron mHDR-v1 Classic es ilustrada en la figura 4.11:
Figura 4.11: Geometría de la fuente de Ir192 considerada
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Debido a que el material radiactivo de Ir192 está uniformemente distribuido en el interior
de la fuente, la generación de los primeros eventos que simulan el decaimiento de núcleos
de Ir192 es realizada considerando que cualquier punto en el interior del núcleo activo es
igualmente probable para que ocurra el decaimiento. Por lo cual, la localización en que
ocurre el decaimiento de un núcleo y la subsecuente emisión de partículas producto del
decaimiento, considerada como la de una fuente puntual, es aleatorizada en el interior del
volumen del núcleo de la fuente.
La dosimetría alrededor de una fuente encapsulada, tal como la fuente Nucletron mHDR-
v1 Classic, es principalmente resultado del espectro de partículas gamma generadas du-
rante el proceso de decaimiento. El espectro gamma del Ir192 consiste de 41 lineas de
emisión en el rango de energía de 8,91 keV hasta 1378,2 keV. La figura 4.12 muestra las
intensidades de la lineas de emisión del Ir192:
Figura 4.12: Espectro de partículas gamma del 19277 Ir
Como anteriormente se describió, la intensidad de cada linea define la probabilidad de
que un rayo gamma sea emitido con dicha energía como resultado de la desintegración del
Ir192. Por lo cual, la emisión de partículas gammas es realizada siguiendo la distribución
de probabilidad para la energía de los gammas emitidos por el Ir192. El valor de las
intensidades del espectro gamma del Ir192 son mostradas en la tabla 3.1.
4.7.4.1. Orientación de la Fuente
Con el propósito de determinar la orientación de la fuente en cada una de las posiciones
durante la aplicación del tratamiento de braquiterapia se ha diseñado un programa basado
en la teoría de los Ángulos de Tait-Bryant, permitiendo calcular una base orto normal, en
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la cual, uno de los elementos de la base es el vector orientado sobre el eje longitudinal de
la fuente. A partir de esta base es posible cálculo de los ángulos de Tait-Bryant como lo
describen las ecuaciones 3.15 y 3.16.
De esta forma, el vector con la dirección de la fuente define el vector normal al plano
transversal a la fuente que contiene los vectores restantes de la base ortogonal que definen
la matriz de rotacional de la ecuación 3.12. De la ecuación canónica del plano se tiene:
uζx(x− x0) + uζy(y − y0) + uζz(z − z0) = 0 (4.10)
donde ~uζ = (uζx, uζy, uζz) es el vector en dirección de la fuente, el conjunto {x, y, z}
es el conjunto de puntos pertenecientes al plano transversal a la fuente y el punto P =
(x0, y0, z0) un punto del plano de origen del plano, por sencillez el plano puede ser traslada-
do al origen, con lo que P = (0, 0, 0)., así el plano es descrito por:
uζxx+ uζyy + uζzz = 0 (4.11)
Sean ~uξ = (uξx, uξy, uξz) y ~uη = (uηx, uηy, uηz) referidos al origen, los elementos de la
base ortogonal contenidos en el plano 4.11, estos deben cumplir la ecuación canónica del
plano, con lo que se tiene:
uζxuξx + uζyuξy + uζzuξz = 0 (4.12)
uζxuηx + uζyuηy + uζzuηz = 0 (4.13)
Adicionalmente, los vectores {uξ, uη, uζ}deben satisfacer la condición de ortogonalidad:
uξ · uη = 0 (4.14)
(uξ × uη)× uζ = 0 (4.15)
Las coordenadas de los vectores uξ y uη pueden ser determinadas resolviendo el sistema
de ecuaciones vectoriales 4.12, 4.13, 4.14 y 4.15, donde las componentes del vector uζ son
conocidas ya que es el vector definido sobre el eje longitudinal de la fuente.
Del sistema de ecuaciones 4.12-4.15 se obtienen soluciones paramétricas sobre las com-
ponentes de los vectores uξ y uη. Considerando la simetría cilíndrica de la fuente de
braquiterapia, cualquier par de vectores ortogonales contenidos en el plano transversal a
la fuente definen una base para la orientación de la fuente. Ya que pueden ser encontradas
a lo largo de todo el ángulo polar alrededor de la fuente, la elección de las componentes
de los vectores uξ y uη puede ser hecha de manera arbitraria ya que todas describe la
orientación de la fuente. De esta forma, las componentes de la matriz de rotación 3.15 son
definidas. El Anexo 1 muestra el código para el cálculo de la base orto normal, la matriz
de rotación y los ángulos de orientación, implementado en Mathematica 5.0.
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4.7.5. Planeación Tratamiento de Braquiterapia
La planificación del tratamiento de braquiterapia que se simula en este trabajo fue realiza-
da sobre las imágenes de un estudio de TAC de región pélvica destinado para el tratamien-
to de cáncer de cuello uterino. La aplicación del tratamiento fue realizada utilizando un
aplicador tipo Fletcher (véase la figura 3.1), para el equipo MicroSelectron\HDR Nucle-
tron con una fuente radiactiva Nucletron mHDR-v1 Classic y empleando el sistema de
planificación para tratamientos de braquiterapia MasterPlan Oncentra Brachy.
La serie de imágenes TAC considerada está compuesta por 55 cortes axiales realizados
en una unidad de TAC multicortes cada 5mm, cada corte fue guardado en una matriz
cuadrada de 512×512 píxeles y exportadas de acuerdo al protocolo DICOM con extensión
.dcm. El aplicador empleado fue tipo Fletcher ginecológico compuesto de un tándem in-
trauterino y dos ovoides intravaginales (véase Figura 3.1). Se emplean tres catéteres para
conducir la fuente a través de los ovoides y el tándem del aplicador, siendo el paso de
fuente de 5mm. La longitud activada para el paso de la fuente en los ovoides fue de 3cm
y para el tándem de 6cm.
La figura 4.13 muestra la configuración del aplicador ginecológico respecto al volumen
escaneado:
Figura 4.13: Escanograma del aplicador en la región anatómica de tratamiento
La reconstrucción tridimensional de imágenes TAC realizada por el sistema de planeación
permite determinar con precisión el paso de la fuente a través de los catéteres en el interior
de los aplicadores del sistema Fletcher, así como la definición de los volúmenes de interés
para la planeación tales como el GTV, CTV, PTV y volúmenes asociados a órganos en
riesgo tales como vejiga y recto. La figura 4.14 muestra las proyecciones axial, sagital y
coronal de la reconstrucción hecha y las definiciones de los volúmenes de la planeación:
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Figura 4.14: Reconstrucción vistas del TAC. a) Axial b) Sagital c) Coronal. Se ilustran
los volúmenes de vejiga(verde), PTV(rojo) y recto(amarillo).
A partir de la definición del volumen de cada estructura y la trayectoria definida por los
catéteres en cada uno de los cortes axiales es posible reconstruir tridimensionalmente la
anatomía del paciente y la geometría del aplicador. Se ha tomado como convención como
catéter 1 al catéter del ovoide izquierdo, al catéter 2 el del ovoide derecho y como catéter
3 el que se encuentra en el interior del tándem intrauterino.
Figura 4.15: Reconstrucción tridimensional de los volúmenes de interés y la geometría del
aplicador. a) Puntos de reconstrucción del aplicador b) Volúmenes de interés c) Recon-
strucción de volúmenes de interés y catéteres del aplicador
Con el propósito de realizar la planificación del tratamiento según recomendaciones es-
tablecidos en el ICRU 38 (véase la Figura 3.2 y Figura 3.3), se definieron puntos de
referencia de dosis en órganos en riesgo tales como los puntos ICRU para vejiga, recto y
Puntos B, adicional a esto, se definieron puntos para la prescripción de dosis mediante los
Puntos A, de acuerdo a las recomendaciones establecidas en el ICRU 38.
Fueron definidos tres puntos de referencia para el reporte de dosis en vejiga: el punto de
vejiga ICRU (VICRU ) localizado en el punto mas posterior del balón vesical, el punto en
el centro del balón vesical (VCENTRO) y el punto mas superior del balón vesical sobre la
superficie de la vejiga, como se ilustra en la figura 4.16b.
El reporte de dosis en el recto se ha hecho a través de tres puntos de referencia: el punto
de referencia recto ICRU (RICRU ), definido a 0,5 cm de la pared posterior de vagina sobre
el centro geométrico entre los ovoides, un punto de referencia en la parte superior del
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recto definido en la superficie anterior rectal (RSUP ) y un punto de referencia en la parte
inferior sobre la superficie anterior rectal (RINF ), como es mostrado en la figura 4.16c.
Figura 4.16: a) Definición Puntos A en corte axial b) Definición Puntos en OAR imagen
sagital c) Configuración 3D.
Considerando que en general la dosis por fracción en tratamientos de braquiterapia ginecológ-
ica varían entre 5 y 7 Gy, la planeación del tratamiento fue realizada mediante prescripción
a los puntos A con una dosis por fracción de 7 Gy. El Anexo B, contiene el reporte de la
planeación el cual contiene las coordenadas y los tiempos de estadía de cada una de las
posiciones de la fuente respecto al sistema de coordenadas de paciente (PCS).
Adicionalmente, el reporte de la planeación contiene las coordenadas y la dosis depositada
en los puntos de interés. Los puntos A son referidos al sistema de coordenadas de paciente
(PCS), mientras que los puntos de interés en órganos en riesgo están referidos en el sis-
tema de coordenadas de aplicador (ACS). Como anteriormente se describió, el sistema
de referencia del aplicador (ACS) posee su origen en el centro geométrico del volumen
escaneado, como se ilustra en la figura 4.16 mediante el cruce de los ejes coordenados.
Debido a que la reconstrucción de las imágenes de TAC en la simulación de GAMOS-
Geant4 tomará como origen el centro geométrico del volumen construido, es conveniente
conocer las coordenadas del centro del volumen escaneado en el sistema de coordenadas
del paciente(PCS). De esta forma, la posición de la fuente dada inicialmente en el sistema
de paciente (PCS) también podrá ser referida respecto al sistema del aplicador (ACS)
mediante transformación de coordenadas. Así, las coordenadas de la fuente podrán ser
referidas al centro del volumen reconstruido en la simulación.
Cuadro 4.3: Coordenadas del centro del volumen escaneado respecto al sistema ACS y
PCS
ACS(cm) PCS(cm)
Centro Geométrico (0, 0, 0) (4,88,−154,13, 0,06)
El cuadro 4.3 presenta las coordenadas del centro geométrico definido por las imágenes
TAC respecto a los sistemas ACS y PCS. Mediante las coordenadas del centro geométrico
en el sistema PCS es posible redefinir las coordenadas de la fuente respecto al centro del
volumen escaneado. Para tal fin, es necesario considerar el sentido de los ejes coordena-
dos entre el sistema de planeación de tratamiento mostrado en la figura 4.8 y los ejes
coordenados empleados en la simulación ilustrado en la figura 4.9.
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Capítulo 5
Resultados
Empleando herramientas distribuidas en los códigos de simulación de transporte de ra-
diación Geant4 y GAMOS (Geant4-based Architecture for Medicine-Oriented Simula-
tions) se desarrolló una aplicación para el cálculo de dosis depositada en tratamientos de
braquiterapia para cáncer de cuello uterino, considerando las características de emisión de
radiación por parte de la fuente de braquiterapia Nucletron mHDR-v1 Classic y la con-
strucción del volumen de simulación del paciente a partir de datos anatómicos obtenidos
de imágenes TAC.
A fin de simular las características de la fuente Nucletron mHDR-v1 Classic, se construyó
la geometría y los materiales de la fuente según especificaciones del fabricante. El núcleo
activo de la fuente fue simulado por un cilindro homogéneo de iridio el cual se encuentra
en el interior de un encapsulado cilíndrico con su extremo distal semi-esférico compuesto
de acero inoxidable tipo AISI. A fin de simular el sistema de carga remota de la fuente
de braquiterapia, se simuló el cable de transferencia como una sección cilíndrica de acero
inoxidable AISI 316L añadida a la parte posterior de la fuente, como es recomendado por
Williamson et al [23]. Las dimensiones de la configuración construida para la fuente es
ilustrada en la figura 4.11.
Como se describió anteriormente, la distribución de dosis alrededor de la fuente de braquit-
erapia es resultado principalmente de la deposición de energía por parte de las partículas
gamma producida por decaimiento del Ir192. Las intensidades relativas del espectro gam-
ma del Ir192 son mostradas en la figura 4.12 y tabuladas en el cuadro 3.1, datos que
permitieron simular la energía de los fotones originados en el núcleo de la fuente. El es-
pectro gamma del Ir192 consiste de 41 lineas de emisión cuya energía efectiva es de 346,677
keV, en el cual, aproximadamente 2,354 partículas gamma son generadas por decaimiento.
De acuerdo a los resultados de la planeación de tratamiento de braquiterapia, las coorde-
nadas de cada una de las posiciones de fuente y su orientación en cada catéter fue calculada
respecto al centro geométrico del volumen reconstruido. Esta convención respecto al origen
del sistema de coordenadas facilita la introducción de los parámetros de la planeación del
tratamiento en la simulación, tales como la ubicación de puntos de interés y la definición
de la fuente respecto a la anatomía del paciente reconstruida en la simulación.
Debido a los inconvenientes generados al intentar colocar la geometría de la fuente en el
volumen que simula la anatomía del paciente fue necesario emplear el método de volúmenes
paralelos, implementado en GAMOS. Mediante el uso del método de volúmenes paralelos,
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las interacciones producidas en la fuente son simuladas en el volumen físico de la fuente
colocada en el exterior del volumen del paciente. Aquellas partículas que logren escapar de
la fuente serán extrapoladas a la superficie de una fuente virtual en el interior del volumen
del paciente cuyas coordenadas están establecidas según los resultados de la planeación.
De manera similar, aquellas partículas generadas en el volumen del paciente que ingresen
al volumen de la fuente virtual serán extrapoladas al volumen físico de la fuente. De esta
forma, se simulan los efectos sobre la distribución de dosis por la presencia de la fuente
en el interior del paciente.
Debido al número tan alto de píxeles que puede contener una serie de imágenes TAC
empleada para planeación de tratamiento y al costo de memoria que esto significa en una
simulación tipo Monte Carlo, se hace necesario reducir el número de voxeles en la imagen
reconstruida por lo que se tomó un nivel de compresión igual a 2. De esta manera, la
matriz de píxeles de tamaño 512 × 512 de las imágenes de TAC fueron reconstruidas en
una grilla de 256×256 voxeles, con lo que la densidad de voxeles contiguos es promediada
y el tamaño de voxel reconstruido es el doble de tamaño que el de la imagen de TAC. La
serie de imágenes considerada contiene 55 cortes y teniendo en cuenta que cada imagen
fue reconstruida en una matriz de 256 × 256, el número total de voxeles definidos en
la simulación fue de 256 × 256 × 55 = 3′604,480 voxeles. Con el objetivo de identificar
cada voxel se le ha asociada un índice definido durante el proceso de reconstrucción de la
geometría del paciente mediante la expresión 4.9, lo cual permite exportar el valor de la
dosis por evento en cada uno de los voxeles y el índice correspondiente como resultado del
cálculo de la distribución de dosis.
Las librerías para la simulación de los diferentes procesos de interacción entre radiación y
materia distribuidas en el código de Geant4 y compiladas en la aplicación GAMOS fueron
empleadas durante la simulación desarrollada con el propósito de calcular los eventos
generados y el cálculo de energía perdida en cada interacción y por consiguiente la dosis
deposita en el medio. Dadas las características de la reconstrucción voxelizada generada, se
empleo el método RegularNavigation para simular el transporte de radiación, este método
considera como elementos de un mismo volumen a aquellos voxeles que comparten la
misma composición y su diferencia en densidad es menor a un valor dado, con lo que
las fronteras entre voxeles desaparece permitiendo reducir el número de pasos necesarios
para simular el viaje de partículas a través de los volúmenes construidos con la misma
composición. La diferencia en densidad entre voxeles de un mismo volumen fue tomada
igual a ∆ρ = 0,1g/cm3, el cual es recomendado por la aplicación medical/DICOM.
A fin de determinar la dosis en los puntos de interés, a partir de las coordenadas de
cada uno de los puntos definidos en la planeación con sus coordenadas respecto al centro
geométrico reconstruido, usando la expresión 4.9 es posible determinar el voxel asociado
a dichas coordenadas.
5.1. Construcción de la geometría de la fuente
La fuente de braquiterapia considerada es la fuente Nucletron mHDR-v1 Classic. La ge-
ometría de la fuente Nucletron mHDR-v1 Classic y sus dimensiones son mostradas en la
figura 4.11. La geometría de la fuente de braquiterapia construida está compuesta de tres
partes: su núcleo activo, la cápsula y el cable de transferencia.
El núcleo activo de la fuente es simulado mediante un cilindro de Ir192 de diámetro de
0,6mm y de longitud 3,5mm el cual está compuesto uniformemente de iridio. La cápsula
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de la fuente es construida a partir de un cilindro cuya longitud es 5mm y diámetro de
1,1mm. El extremo distal de la fuente es construido mediante una semi-esfera de radio
0,55mm. El material de la cápsula fue definido para ser de acero AISI 316L. El cilindro
que simula el núcleo activo de la fuente se encuentra en el centro del cilindro de la cápsula.
El cable de transferencia es simulado a partir de una sección cilíndrica de acero AISI 316L
de 3mm de longitud y 1,1mm de diámetro, puesto en la parte posterior de la fuente.
Inicialmente la geometría de la fuente es construida en un medio homogéneo de agua, la
cual posteriormente es llevada al volumen de simulación del paciente.
La figura 5.1 muestra la fuente construida según dimensiones para la fuente Nucletron
mHDR-v1 Classic:
Figura 5.1: Construcción Fuente Nucletron mHDR-v1 usando Geant4
Los modelos de interacción para procesos electromagnéticos fueron definidos incluyendo
los de baja energía definidos en el G4Livermore Model fueron incluidos en la simulación
a fin de simular los procesos de transporte así como para electrones y partículas pesadas.
Las figuras 5.2a-c muestran diferentes procesos ocurridos en el volumen de la fuente:
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Figura 5.2: Interacciones entre las partículas emitidas y la fuente: a) Dispersión b) Ab-
sorción c) Transmisión
Las figuras 5.2a-c ilustran los diferentes tipos de interacción entre las partículas emitidas
con los materiales de la fuente. Como convención, la trayectoria de partículas gammas es
mostrada en verde y partículas cargadas con color rojo.
La figura 5.2a ilustra el proceso de dispersión Compton realizado por un fotón emitido en
el núcleo de la fuente el cual interactúa con el volumen de iridio, eyectando un electrón y
escapando de la cápsula.
La figura 5.2b muestra el proceso de múltiple dispersión de un fotón en la fuente seguido
de la auto-atenuación de la fuente. Un fotón primario interactúa con el núcleo activo y es
dispersado eyectando un electrón, a continuación realiza de nuevo un proceso de dispersión
Compton con el material de la cápsula, por último el fotón dispersado es absorbido en el
volumen de la fuente.
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La figura 5.2c representa el proceso de transporte del fotón emitido en el núcleo activo,
escapando del volumen de la fuente el cual depositará su energía en el volumen alrededor
de la fuente.
Los procesos mostrados en las figuras 5.2a-c son generados a partir de la emisión de una
fuente puntual isótropica distribuida homogénea y aleatoriamente en el volumen del núcleo
activo, resultando en que alrededor del eje polar de la fuente la distribución de dosis es
isótropica, mientras que debido a la forma lineal de la fuente y a la presencia del cable de
transferencia, a lo largo del eje azimutal la distribución de dosis es anisótropica, siendo
máxima a lo largo del ángulo de referencia y siendo el porcentaje de dosis mayor hacia
la parte frontal de la fuente que en su parte posterior, comportamiento descrito por la
función de anisótropia[23, 24].
Se simularon 2×105 decaimientos a fin de obtener sobre el plano transversal y longitudinal
que contienen a la fuente, la distribución de dosis depositada en agua. La orientación de
la fuente es definida a lo largo del eje Z. Las figuras 5.3 y 5.4 muestran la distribución de
dosis en el eje transversal y longitudinal en el centro de la fuente, respectivamente, con la
fuente localizada en el origen de coordenadas:
Figura 5.3: Distribución de dosis en el plano transversal a la fuente
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Figura 5.4: Distribución de dosis en el plano longitudinal a la fuente
De la figura 5.3 se puede observar los resultados de la distribución de dosis en el plano
transversal de la fuente, teniendo un comportamiento simétrico alrededor de la fuente con
la dosis circularmente distribuida alrededor de la fuente.
La distribución de dosis en el plano longitudinal es mostrada en la figura 5.4, se puede
observar que la distribución de dosis tiene una fuerte componente de anisótropia resultando
en una dosis menor a lo largo del eje longitudinal de la fuente, producto de la fuerte auto-
atenuación a lo largo del eje de la fuente. Se puede observar que la región de mayor dosis
sobre el eje longitudinal de la fuente se ubica hacia la parte frontal de la fuente como era
de esperar.
5.2. Simulación del espectro gamma del Ir192
El espectro de emisión gamma de la fuente de braquiterapia es el resultado del decaimiento
del isótopo radiactivo Ir192 en el interior de la fuente. El decaimiento del Ir192 se realiza
por medio de decaimiento β−al 19278 Pt y captura electrónica (EC) al 19276 Os. El porcentaje
de decaimiento a través de decaimiento β− es de 95,24 % mientras que para captura
electrónica es 4,76 %.
El espectro de energía de las partículas gammas del Ir192 está compuesto de 41 lineas
espectrales cuyas energías varían en el rango entre 8,91 keV hasta 1378,2 keV distribuidas
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según la figura 4.12. El Cuadro 3.1 muestra los valores de intensidad de las lineas del
espectro gamma del Ir192 donde los valores de intensidad son normalizados al número de
decaimientos[22]. De acuerdo a la intensidad de cada linea espectral habrá la probabilidad
de emisión de una partícula gamma con dicha energía.
Se puede observar de la figura 4.12 que las lineas espectrales de mayor intensidad son
316,506keV (82,71 %), 468,068 keV (47,81 %), 308,455keV (29,68 %), 295,956keV (28,72 %),
604,411keV (8,2 %) y 612,462keV (5,34 %). A partir de las intensidades de emisión se
puede estimar que el número de partículas gammas por decaimiento emitidas es Nγ ≈
2, 354122. Adicionalmente, la energía efectiva del espectro gamma del Ir192, calculada
como el promedio ponderado de la energía de emisión, es E ≈ 346,677keV.
Con el fin de simular la cadena de desintegración del Ir192 se definió como proceso físico
en la simulación el decaimiento del Ir192 a partir de las intensidades de emisión gamma
por decaimiento mostradas en el cuadro 3.1 empleando las herramientas para simulación
de eventos de desintegración: Decay Processes, distribuidos en Geant4-GAMOS[61]. La
emisión de partículas es llevada a cabo en el volumen físico asociado al núcleo de la fuente,
cada punto en donde ocurre el decaimiento es distribuido aleatoriamente y la emisión de
partículas es realizada a partir de la emisión de una fuente puntual isótropica.
El método Decay Processes considera como partícula primaria a cada núcleo que decae
sin dar información de las partículas emitidas durante el decaimiento. Por lo anterior, es
necesario validar el espectro de emisión gamma definido en la simulación.
Ya que las energías del espectro gamma del Ir192 son bien conocidas, a fin de reconstruir
el espectro de emisión se construyó un filtro que selecciona aquellas partículas gamma
generadas como partículas secundarias durante la simulación las cuales poseen energías
similares a las tabuladas en el cuadro 3.1. La validación del espectro fue llevada a cabo
considerando 105decaimientos.
La figura 5.5 muestra el espectro de partículas gammas secundarias al decaimiento del
Ir192:
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Figura 5.5: Verificación del espectro gamma simulado del Ir192
De la figura 5.5, se puede observar que las intensidades de las lineas espectrales y sus
energías correspondientes obtenidas en la verificación del espectro de emisión gamma en
la simulación, están en un buen acuerdo a los datos ilustrados en la figura 4.12. Se puede
observar la definición de las principales lineas espectrales correspondiente a energías de
316,506keV (82710 cuentas), 468,068 keV (47810 cuentas), 308,455keV (29680 cuentas),
295,956keV (28720 cuentas), 604,411keV (8200 cuentas) y 612,462keV (5340 cuentas), las
cuales mantienen sus intensidades correspondientes en un muy buen acuerdo a los datos
del cuadro 3.1 para 105decaimientos.
Adicionalmente, el número de gammas emitidos por decaimiento obtenido en el espectro
de verificación es de Nγ = 2, 30004, cuyo valor tiene una diferencia porcentual del valor
teórico del 2,3 %. La energía efectiva en el espectro de verificación es de E = 353,1keV,
con una diferencia porcentual del 1,9 %.
5.3. Curva Característica Número CT
Con el propósito de considerar las variaciones en composición y densidad propias de los
tejidos corporales en la reconstrucción de volúmenes definidos en la simulación es necesario
convertir los datos de las imágenes de TAC dadas en términos de unidades Hounsfield,
para ser tratados en términos de composición y densidad.
La curva característica de número CT establece una relación entre la composición, la
densidad y el número CT asignado en un estudio de TAC para un material determinado.
Se ha empleado la curva característica empleada por el sistema de planeación Oncentra
MasterPlan mostrada en el cuadro 4.1 para convertir la serie de datos de números CT a
composición y densidad.
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A fin de considerar la variación de densidad para una determinada composición, los materi-
ales listados en el cuadro 4.1 se agruparon en siete materiales tejido equivalentes definidos
en la base de materiales incluido en el código GAMOS, como se muestra en el cuadro
4.2. Los coeficientes de interacción para los materiales tejido equivalentes mostrados en el
cuadro 4.2 son tomados de la base de datos NIST [42].
La figura 5.6 muestra la curva característica utilizada en la reconstrucción de imágenes
materiales:
Figura 5.6: Curva de calibración de número CT
La relación establecida por la curva de calibración ilustrada en la figura 5.6 permite definir
el material y la densidad de cada voxel durante el proceso de lectura de las imágenes TAC
y definir el material y la densidad del voxel correspondiente en la geometría definida en
la simulación Geant4-GAMOS.
5.4. Reconstrucción de imágenes usando GAMOS-Geant4
Empleando la relación establecida por la curva característica para el número CT respecto
a la densidad es posible definir la anatomía del paciente en la simulación, convirtiendo
la serie de imágenes de TAC en una geometría voxelizada en la cual cada voxel con-
tiene la información de composición y densidad de acuerdo a las estructuras corporales
consideradas.
Se empleó la aplicación denominada buildG4Dicom, escrita en GAMOS, para convertir
las 55 imágenes que componen la serie de imágenes TAC considerada en la planeación
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de tratamiento. Dicha aplicación permite convertir las imágenes de TAC a segmentos de
una geométrica voxelizada en que el material de cada componente está definido por su
número CT. Los segmentos construidos a partir de los cortes de TAC son unidos entre
si a fin de construir el volumen que definirá la anatomía del paciente en la simulación.
Adicionalmente, la aplicación buildG4Dicom permite establecer el nivel de compresión de
las imágenes reconstruidas, tomando para el caso un nivel de compresión igual a 2, como
se describió anteriormente.
Los parámetros de voxelización definidos en el sistema de ecuaciones 4.6, 4.7 y 4.8 con-
siderados en la simulación a fin de construir la geometría voxelizada del paciente son
mostrados en el cuadro 5.1:
Cuadro 5.1: Parámetros de voxelización considerados en la simulación
Nx 256
Ny 256
Nz 55
∆x(mm) 2,314
∆y(mm) 2,314
∆z(mm) 5
A continuación, se presenta la reconstrucción de varios cortes axiales a diferentes distancias
respecto al plano axial central del volumen definido por las imágenes empleadas en la
planeación realizada para tratamiento mediante braquiterapia de cáncer de cuello uterino:
Figura 5.7: Comparación entre imagen del TAC (izquierda) y su imagen reconstruida
(derecha) en z = +10cm
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Figura 5.8: Comparación entre imagen del TAC (izquierda) y su imagen reconstruida
(derecha) en z = +5cm
Figura 5.9: Comparación entre imagen del TAC (izquierda) y su imagen reconstruida
(derecha) en z = 0cm
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Figura 5.10: Comparación entre imagen del TAC (izquierda) y su imagen reconstruida
(derecha) en z = −5cm
Figura 5.11: Comparación entre imagen del TAC (izquierda) y su imagen reconstruida
(derecha) en z = −10cm
Se puede observar que la reconstrucción de imágenes realizada en la simulación conserva
fidelidad con respecto a la forma, tamaño y posición relativa de las diferentes estructuras
escaneadas en las imágenes materiales. Estructuras anatómicas tales como pelvis, cabezas
femorales, vejiga, recto e incluso la sonda vesical son construidas en la simulación de
acuerdo a sus características en las imágenes de TAC. Los materiales y su densidad son
definidos a partir de la curva característica de número CT 5.6, asignando colores tendientes
al rojo para materiales de densidad alta y colores tendientes al blanco para materiales de
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baja densidad, exceptuando a hueso el cual a fin de ser visualizado fácilmente su color fue
definido como blanco.
Debido al ruido introducido en las imágenes de TAC por la dispersión generada por el
aplicador metálico de acero, el cual define un patrón de lineas hiper intensas y oscuras en
las imágenes de TAC (véase la figura 5.9), algunas regiones anatómicas en la imagen sufren
una modificación en la densidad asignada, ilustradas con colores rojizos que se encuentran
en las regiones con altas densidades asignadas, mientras que las regiones definidas mediante
grises definen regiones con densidades bajas. Este resultado indeseado sobre las imágenes
de la simulación, resultado característico en imágenes TAC para aplicaciones que requieran
implantes metálicos de acero, puede ser evitado al emplear aplicadores plásticos de fibra
de carbono o de titanio [65, 66], eliminando el efecto de dispersión en el aplicador. Se
observa que la región de mayor dispersión se encuentre en proximidades a los ovoides
intravaginales, lo cual afectará principalmente los valores de composición definidos para
la sección de recto próximo a los ovoides.
Empleando la aplicación de GAMOS buildG4Dicom, se generó el archivo de densidades
y materiales correspondientes a la serie de 55 imágenes de TAC. Esta aplicación permite
evitar los inconvenientes hallados en la aplicación medical/DICOM respecto a la versión
de la imágenes y permitiendo ensamblar los cortes reconstruidos en un único volumen. El
archivo generado tiene extensión Geant4-Dicom (.g4dcm) el cual puede ser exportado a la
aplicación RTTutorial/exercise5b de GAMOS para efectuar la simulación de braquiterapia
en el volumen anatómico simultáneamente, empleando el método de volúmenes paralelos.
De acuerdo con los parámetros de voxelización utilizados en la reconstrucción de imágenes,
dados en el cuadro 5.1, los índices asociados a los puntos de dosis de referencia de dosis
calculados siguiendo las reglas de voxelización de las ecuaciones 4.6-4.8 se muestran en el
cuadro 5.2:
Cuadro 5.2: Coordenadas e índices de puntos de interés en la anatomía voxelizada
Nombre x (cm) y (cm) z (cm) Índice
ADER −2, 47 −1, 82 8, 04 2848628
AIZQ 1, 53 −1, 82 8, 0 2848646
BDER −6, 29 −1, 82 8, 04 2848612
BIZQ 4, 53 −1, 82 8, 0 2848659
VICRU 0, 02 −3, 25 4, 03 2322815
VCENTRO −0, 04 −4, 26 4, 68 2387327
VSUP −0, 54 −3, 5 6, 11 2584701
RICRU −0, 54 0, 83 4, 95 2392957
RINF −0, 54 0, 4 3, 12 2195837
RSUP −0, 54 1, 86 6, 52 2656125
A partir de las coordenadas y los índices de los puntos de interés mostrados en el cuadro
5.2 es posible determinar la dosis absorbida en cada uno de los puntos de interés identi-
ficándolos según el índice asociado dentro de la geometría voxelizada.
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5.5. Posiciones de Fuente
A continuación se presentan las coordenadas de cada una de las posiciones de la fuente
respecto al centro del volumen construido.Las coordenadas de las posiciones de la fuente
son conocidas del reporte de tratamiento mostrado en el Anexo B y rescritas respecto
al centro geométrico del volumen, teniendo en cuenta que dicho punto corresponde al
origen de coordenadas del sistema de coordenadas de aplicador (ACS). Las coordenadas
del centro geométrico del volumen en el sistema de paciente y aplicador son mostradas en
el cuadro 4.3.
Empleando las coordenadas del centro geométrico del volumen en el sistema de paciente
mostradas en el cuadro 4.3 es posible reescribir las coordenadas de la fuente dadas en el
Anexo B respecto al centro geométrico del volumen construido para ser introducidas en
la simulación:
Cuadro 5.3: Tiempos de paso y coordenadas de fuente para el ovoide izquierdo (catéter 1)
Posición x(cm) y(cm) z(cm) tiempo de paso (s) decaimientos (1012)
1 -1.79 -0.35 5.15 27.2 8.02
2 -1.79 -0.71 4.8 27.1 7.99
3 -1.79 -1.06 4.45 27.1 7.99
4 -1.79 -1.41 4.09 27.1 7.99
5 -1.79 -1.75 3.72 27.1 7.99
6 -1.79 -2.08 3.34 27.1 7.99
Cuadro 5.4: Tiempos de paso y coordenadas de fuente para el ovoide derecho (catéter 2)
Posición x(cm) y(cm) z(cm) tiempo de paso (s) decaimientos (1012)
1 0.21 -0.08 4.19 27.1 7.99
2 0.21 -0.51 3.92 27.1 7.99
3 0.21 -0.93 3.66 27.1 7.99
4 0.21 -1.36 3.39 27.1 7.99
5 0.21 -1.78 3.12 27.1 7.99
6 0.21 -2.2 2.86 27.1 7.99
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Cuadro 5.5: Tiempos de paso y coordenadas de fuente para el tándem intrauterino (catéter
3)
Posición x(cm) y(cm) z(cm) tiempo de paso (s) decaimientos (1012)
1 -0.29 -3.36 11.05 27.0 7.99
2 -0.29 -3.16 10.59 27.0 7.99
3 -0.29 -2.97 10.13 26.6 7.84
4 -0.29 -2.77 9.67 26.6 7.84
5 -0.29 -2.57 9.21 23.8 7.01
6 -0.29 -2.38 8.75 24.6 7.25
7 -0.29 -2.18 8.29 31.3 9.22
8 -0.29 -1.99 7.83 37.3 10.99
9 -0.29 -1.79 7.37 36.2 10.67
10 -0.29 -1.6 6.91 31.8 9.37
11 -0.29 -1.4 6.45 28.9 8.52
12 -0.29 -1.21 5.99 27.7 8.16
Los vectores directores de cada catéter fueron calculados a partir de las coordenadas
de la posición de la fuente en los extremos del catéter. Empleando el método de Tait-
Bryant para el cálculo de la base orto normal 3.14, se implementó un código utilizando
herramientas distribuidas en Mathematica5.0, con el cual es posible determinar los án-
gulos de orientación de la fuente en cada catéter según las ecuaciones 3.16. El código
implementado es mostrado en el Anexo A.
Considerando la trayectoria de la fuente a lo largo de cada cada catéter en primer aprox-
imación como una trayectoria rectilínea, la orientación de la fuente en cada una de sus
posiciones estará definida por la orientación de cada catéter. Los ángulos de orientación
{φ1, φ2, φ3} de cada catéter están resumidos en el cuadro:
Cuadro 5.6: Ángulos de orientación para cada catéter
φ1(rad) φ2(rad) φ3(rad)
Catéter 1 -0,762 0 -0,777
Catéter 2 -1,010 0 -0,841
Catéter 3 0,401 0 -0,562
El número de decaimiento es calculado según el tiempo de paso de la fuente y la actividad
de la fuente. La actividad de la fuente A es calculada a partir de la intensidad de Kerma
en aire de la fuente SK , el coeficiente de atenuación efectivo del material de la cápsula de
la fuente µ y el grosor de la cápsula ∆x. El cuadro 5.7 muestra las características de la
fuente empleada en la planificación de tratamiento y en la simulación:
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Cuadro 5.7: Características físicas y dosimétricas de la fuente Nucletron mHDR-v1 con-
siderada
SK(cGycm2/h) 31040.88
ΓAKR (cGycm2/h/mCi) 4.082
µ (cm−1) 0.786
∆x (mm) 0.25
Aapp(Ci) 7.604
A(Ci) 7.755
5.6. Cálculo de Dosis por Evento
Debido al gran número de eventos requeridos para simular el decaimiento de la fuente en
cada una de sus posiciones (véase cuadros 5.4-5.5) y a la cantidad de voxeles considerados
para la reconstrucción de la anatomía del paciente, aproximadamente 3,6× 106voxeles, el
cálculo de dosis total depositada en los puntos de interés se realizó a partir de la deter-
minación de la cantidad dosis por evento, definida como la cantidad de dosis depositada
en cada punto de interés por evento.
La dosis por evento permite considerar la dosis depositada como el producto entre el
número de eventos y la dosis por evento. Lo anterior, permite reducir considerablemente
el tiempo de cómputo en la simulación.
A fin de determinar la dosis por evento en cada punto de interés debida a cada una de las
posiciones definidas en la planeación del tratamiento, se simularon 2 × 106decaimientos
para cada posición de fuente Pi. La simulación fue llevada a cabo utilizando un procesador
i5 con memoria RAM de 4 MB. El tiempo requerido para la simulación de cada posición
de fuente fue de 7 h y 30 minutos, aproximadamente.
Los resultados de la dosis por evento en cada posición de fuente Pi son mostrados a
continuación:
Cuadro 5.8: Dosis por evento en puntos de interés para las posiciones del catéter 1,
D˙(10−14Gy/evento)
Punto de interés P1 P2 P3 P4 P5 P6
ADER 4.008 3.041 2.373 2.269 1.970 1.740
AIZQ 2.726 2.498 2.155 1.674 1.592 1.694
BDER 1.243 0.717 1.245 0.690 0.696 0.676
BIZQ 0.695 0.684 0.683 0.604 0.549 0.489
VICRU 3.883 4.579 5.773 7.104 8.096 8.801
VCENTRO 2.699 2.960 3.477 4.016 3.810 4.369
VSUP 3.193 3.416 4.214 3.870 3.981 3.358
RICRU 13.941 12.169 9.332 6.625 5.243 3.845
RINF 5.623 7.012 7.778 8.436 7.811 7.422
RSUP 5.637 4.871 2.708 2.371 2.083 1.680
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Cuadro 5.9: Tabla de dosis por evento en puntos de interés para las posiciones del catéter
2, D˙(10−14Gy/evento)
Punto de interés P1 P2 P3 P4 P5 P6
ADER 1.905 2.151 1.407 0.388 1.416 1.185
AIZQ 2.092 2.329 1.663 0.623 1.734 1.549
BDER 0.459 0.609 0.551 0.282 0.429 0.679
BIZQ 0.632 0.598 0.506 0.237 0.614 0.415
VICRU 4.213 6.124 8.374 1.004 14.372 15.317
VCENTRO 2.695 3.566 3.733 0.548 4.965 6.304
VSUP 3.623 3.297 3.509 0.392 3.751 2.944
RICRU 29.854 15.005 10.451 2.421 4.853 3.383
RINF 25.271 25.844 18.071 4.835 8.754 6.102
RSUP 5.123 3.271 3.124 1.106 1.717 1.085
Cuadro 5.10: Tabla de dosis por evento en puntos de interés para las posiciones del catéter
3, D˙(10−14Gy/evento)
Punto de interés P1 P2 P3 P4 P5 P6
ADER 0.563 2.524 2.581 3.412 4.303 5.368
AIZQ 0.417 3.586 4.326 4.946 6.018 8.329
BDER 0.456 0.457 0.546 0.543 0.555 0.601
BIZQ 0.176 0.176 0.937 0.723 0.815 0.822
VICRU 2.314 0.644 0.542 0.923 1.006 1.176
VCENTRO 1.204 0.703 0.819 0.787 0.992 1.254
VSUP 0.647 0.876 1.288 1.703 1.772 2.547
RICRU 2.516 0.752 0.972 0.838 1.141 1.124
RINF 8.130 0.300 0.591 0.689 0.908 0.648
RSUP 1.033 0.954 1.225 0.998 1.422 1.873
Punto de interés P7 P8 P9 P10 P11 P12
ADER 6.706 6.453 5.516 0.180 3.690 0.300
AIZQ 9.339 9.275 7.019 0.312 5.046 0.273
BDER 0.462 0.906 0.757 0.058 0.444 0.385
BIZQ 0.884 0.817 0.935 0.098 0.636 0.137
VICRU 1.420 1.293 2.417 0.239 3.640 0.320
VCENTRO 1.623 1.595 2.855 0.323 3.237 0.338
VSUP 4.095 5.631 5.905 0.228 0.801 0.307
RICRU 1.794 1.668 2.182 0.608 3.507 0.841
RINF 0.930 1.341 1.530 0.869 2.182 1.017
RSUP 2.424 2.868 2.422 0.645 3.731 0.816
Sea D˙ la dosis por evento y e el número de eventos, la dosis total depositada en el j-ésimo
punto de interés Djpuede ser escrita empleando el principio de superposición descrito en
la ecuación 3.1, como:
Dj =
∑
c
∑
i
D˙jc,i × ec,i (5.1)
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donde el índice i define cada una de las posiciones de la fuente y el índice c define el
catéter respectivamente.
El índice j-ésimo define el punto de interés sobre el cual es realizado el cálculo de dosis
total, siendo j = ADER, AIZQ, . . . , RINF , RSUP .
5.7. Dosis en Puntos de Interés
A partir de los resultados de la dosis por evento en cada uno de los puntos de interés
mostrados en los cuadros 5.8-5.10 y empleando la relación 5.1 es posible determinar la
dosis total depositada en cada punto de interés. Los resultados de dosis total en puntos
de interés comparadados con los resultados del sistema de planeación son mostrados en el
cuadro 5.11:
Cuadro 5.11: Dosis depositadas en puntos de interés: Monte Carlo-Geant4 (MC) y sistema
de planeación (TPS)
Punto de interés DTPS(Gy) DMC(Gy) Dif (%)
ADER 6.404 5.527 13.7
AIZQ 7.596 6.967 8.3
BDER 1.505 1.200 20.3
BIZQ 1.902 1.156 39.2
VICRU 7.538 8.398 11.4
VCENTRO 4.573 4.848 6.0
VSUP 7.399 5.563 23.8
RICRU 7.713 10.934 41.8
RINF 8.731 12.250 40.3
RSUP 3.566 4.589 28.7
Del cuadro 5.11, se puede observar que los resultados obtenidos de la simulación (MC)
para las dosis depositadas en los puntos A están en concordancia con los valores reportados
por el sistema de planeación (TPS). Las diferencias porcentuales entre los resultados del
sistema de planeación y la simulación implementada, para los puntos ADER y AIZQ son
del 13.7% y 8.3%, respectivamente.
Teniendo en cuenta que el sistema de planeación desarrolla el cálculo de dosis depositada
considerando el volumen del paciente como un medio homogéneo de agua, las diferencias
con respecto a la dosis calculadas mediante el sistema de planeación son primordialmente
resultado del efecto debido al considerar las inhomogeneidades por variación de tejidos
y al nivel de dispersión generada por presencia del aplicador metálico. La incertidumbre
introducida por localización se considera como despreciable ya que la reconstrucción fue
realizada de forma tal que la precisión en la determinación del voxel asociado al punto de
interés es ∼ ±1mm, véase el cuadro 5.1.
La figura 5.12 muestra el corte axial a 2cm por encima del fornix uterino, corte el cual
contiene los puntos de interés A y B. Se puede observa que el nivel de dispersión para este
corte es bajo en cercanías de los puntos de interés, con lo que principalmente se sugiere
que las diferencias obtenidas con respecto al sistema de planeación son resultado del efecto
por variación de tejidos.
5.7. DOSIS EN PUNTOS DE INTERÉS 89
Del cuadro 5.11, se observa que las dosis calculadas mediante la simulación Monte Carlo
reportan valores menores a los del sistema de planeación, resultado que está de acuerdo a
estudios similares en este campo que sugieren que el formalismo TG-43 podría sobrestimar
las dosis depositadas[62, 63]. L. Beaulie et al [63] reportan una sobrestimación de la dosis
hasta del 6 % en tratamientos de braquiterapia intersticial al emplear el formalismo TG-
43, diferencia se para este caso puede ser mayor al considerar adicionalmente el efecto
debido a las inhomogeneidades de tejido introducidas mediante imágenes de TAC.
Similarmente, las dosis determinadas en los puntos B mediante la simulación Monte Carlo
son menores a los reportados por el cálculo realizado por el sistema de planeación. Las
diferencias porcentuales en los puntos BDER y BIZQ son del 20.3% y 39.2%, respectiva-
mente. Se evidencia que la diferencia con respecto al sistema de planeación es mayor que
para los puntos A, presumiblemente, resultado a que la fluencia de partículas a la distancia
de los puntos B es menor (véase la figura 5.12), con lo que la estadística disponible para
el cálculo de dosis por evento sea reducida y conduzca a valores menores para la dosis por
evento determinada.
A fin de mejorar este resultado, se propone aumentar el número de decaimientos simulados
en cada posición de fuente, preferiblemente para aquellas posiciones de fuente definidas
en el tándem intrauterino, las cuales estarían a una menor distancia de los puntos B. Lo
anterior, aunque requerirá mayor tiempo de cómputo reportará valores de dosis por evento
con una mayor exactitud tanto en puntos B como en puntos A.
Figura 5.12: Imagen axial a la altura de los Puntos A y B
La figura 5.13 ilustra uno de los cortes axiales a la altura de la región comprendida por
el recto y la zona de vejiga señalada mediante el balón vesical. Adicionalmente, se puede
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observar la posición de los ovoides y el tándem intrauterino que conforman el aplicador
ginecológico.
Figura 5.13: Imagen axial a la altura de puntos de referencia en vejiga y recto
Se observa de la figura 5.13 que el nivel de dispersión generada por la presencia del apli-
cador ginecológico es alto a nivel de los puntos de referencia en recto y vejiga, resultando
en una mayor intensidad en la imagen de TAC en regiones cercanas al recto y la vejiga.
De esta manera, dicha región sufre la perturbación en sus números CT característicos,
asignándoles números de CT mayores, posiblemente asociados a valores típicos para ma-
teriales como hueso y/o aluminio, siendo mayormente la región de recto la perturbada
por la dispersión del aplicador. Tal inconveniente puede ser evitado fácilmente al emplear
aplicadores ginecológicos plásticos de fibra de carbono o aplicadores de titanio, los cuales
reducen significativamente el nivel de dispersión sin alterar los datos de la imagen.
Por lo anterior, las densidades correspondientes asignadas durante la reconstrucción de
las imágenes materiales poseerán valores mayores a sus densidades respectivas para vejiga
y, especialmente, recto.
El cuadro 5.11 muestra las dosis depositadas en los puntos de referencia para vejiga,
observándose una fuerte variación entre los valores determinados por la simulación com-
parados con los reportados por el sistema de planeación. Las diferencias porcentuales
obtenidas para los puntos de referencia en vejiga son 11.4%, 6.0% y 23.8%, respectiva-
mente. Esta fuerte variación resulta de la variación en las intensidades en la imagen de
TAC a nivel del balón vesical, con lo que las composiciones asignadas podrían ser fuerte-
mente variables. Cabe destacar la dosis depositada en el punto de referencia definido en
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el centro del balón vesical VCENTRO =4.848 Gy, el cual posee una diferencia porcentual
del 6.0% con respecto a la reportada por el sistema de planeación.
Como fue mencionado anteriormente, la región cercana a la pared anterior de recto sobre
la cual son definidos los puntos de referencia de la dosis depositada en dicha estructura,
poseen una fuerte perturbación en los números CT debida a la dispersión producida por el
aplicador metálico, como se puede observar en la figura 5.13. Empleando las herramientas
de análisis distribuidas en el programa Sante Dicom Editor[64] se determinó el número CT
promedio para ésta región, siendo CT ≈ 1050UH. De la curva característica de número
CT empleada, mostrada en el cuadro 4.1, se puede observar que ésta región es asociada a
la composición de hueso.
A partir de lo anterior, las dosis esperadas en los puntos de referencia para recto obtenidas
en la simulación serán superiores a los valores reportados por el sistema de planeación,
como resultado de la atenuación debida a hueso como material asignado para ésta región.
Del cuadro 5.11, las diferencias porcentuales entre los resultados del sistema de planeación
y la simulación para los puntos en recto son del 41.8%, 40.3% y 28.7%. Teniendo en cuenta
que el medio considerado por el sistema de planeación es agua, las diferencias obtenidas
están de acuerdo a lo anteriormente descrito como resultado de asignación de composición
de hueso en cercanías a la región de recto.
Reescribiendo la ecuación 1.12, en términos de dosis depositada en agua y hueso, es posible
realizar una estimación de dosis en agua, como condición del sistema de planeación, a
traves de la corrección por composición. Así, la dosis depositada en recto, corregida por
composición, para ser determinada en agua puede ser determinada como:
Drectoagua = D
recto
hueso
(µabs/ρ)agua
(µabs/ρ)hueso
(5.2)
donde Drectohueso es la dosis deposita en recto considerando su composición asignada igual a
la de hueso, como es el caso en la reconstrucción de imágenes materiales por efecto de la
dispersión en el aplicador y Drectoagua la dosis depositada en recto como medio considerado
agua, consideración hecha en el sistema de planeación. Ya que la asignación de la densidad
es definida únicamente según el número de CT, el algoritmo de reconstrucción asigna igual
valor de densidad para los materiales de agua y hueso, con lo que la ecuación 5.2 se reduce
a considerar la razón entre los coeficientes de absorción:
Drectoagua = D
recto
hueso (µabs)
agua
hueso (5.3)
donde (µabs)
agua
hueso = µ
agua
abs /µ
hueso
abs . Los coeficientes de absorción para el agua y hueso son
µaguaabs (EIr192) ≈3.5210−2cm−1 y µhuesoabs (EIr192) ≈5.6510−2cm−1, tomados de la base de
datos del NIST[42].
Empleando la ecuación 5.3, se realiza la estimación de dosis en puntos de referencia para
recto, haciendo corrección por composición de hueso a agua, D∗MC . Los resultados de la
corrección a la dosis obtenida de la simulación son mostrados en el cuadro 5.12:
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Cuadro 5.12: Corrección por composición en puntos de recto: Monte Carlo-Geant4 (MC)
y sistema de planeación (TPS)
Punto de interés DTPS(Gy) D∗MC(Gy) Dif (%)
RICRU 7.713 6.812 11.7
RINF 8.731 7.632 12.6
RSUP 3.566 2.859 19.8
La estimación de dosis en puntos de referencia de recto, al realizar como primera aproxi-
mación la corrección a la perturbación en la composición asignada en la región de recto,
descrita por la ecuación 5.3, resulta en valores que posee mayor acuerdo con los valores
reportados por el sistema de planeación, como se muestra en el cuadro 5.12. Sin embargo,
a fin de determinar con mayor exactitud la dosis en dichos puntos se debería generar el cal-
culo de dosis depositada empleando imágenes para aplicaciones que empleen aplicadores
plásticos o de titanio, lo cual evita la perturbación de la imagen.
5.8. Histograma Dosis-Volumen (DVH)
El histograma dosis-volumen acumulativo o también denominado histograma dosis-volumen
(DVH) consiste en una herramienta de evaluación de la planeación de tratamientos en ra-
dioterapia, la cual permite resumir la información relacionada con la distribución de dosis
tridimensional en la anatomía del paciente.
Un histograma dosis-volumen es un gráfico 2D que representa el volumen o el porcentaje
de volumen, de una estructura anatómica o de planeación que recibe una dosis igual o
mayor a la indicada en el histograma. A manera de evaluación del histograma se han
definido parámetros que permiten evaluar la dosificación del volumen de planeación PTV
como el D90 y el V 100[65, 66]. El D90 es definido como la dosis recibida por el 90 % del
volumen de PTV mientras que el V 100 es definido como el porcentaje de volumen que
recibe la dosis prescrita.
En radioterapia externa, con el propósito de vigilar las dosis recibidas por órganos en
riesgo OAR se han establecido limites de dosis que pueden recibir porcentajes de volumen
determinados para cada órgano. Sin embargo, para el caso de braquiterapia guiada medi-
ante imágenes de TAC aun no se han establecido limites de dosis en aplicaciones de cuello
uterino 3D. Las recomendaciones en este campo señalan la importancia de reportar dosis
recibidas para porcentajes de volumen de interés como: 50 %, 90 % y 100 % del volumen
del órgano de interés[66, 67].
La figura 5.14 muestra el histograma dosis-volumen obtenido para la planeación realizada
siguiendo la prescripción de dosis a puntos A para la planeación 3D descrita:
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Figura 5.14: Histograma Dosis-Volumen indicando el cubrimiento en PTV y la dosis en
los órganos en riesgo Recto y Vejiga
El volumen de planeación de tratamiento considerado fue el volumen característico de
planeación para tratamiento de cuello uterino mediante braquiterapia guiada por TAC.
Los volúmenes de planeación, vejiga y recto son ilustrados en la figura 4.16. Los parámetros
de dosificación obtenidos para la planeación considerando prescripción a puntos A, fueron
D90 =8.23Gy y V 100 =97.12% . Las dosis para el recto y vejiga son mostrados en la
figura 5.14.
Los parámetros de dosificación obtenidos para la planeación prescrita a puntos A muestra
un buen cubrimiento de la región del volumen de tratamiento PTV, lo cual para este caso
en particular, con lo que al realizar una prescripción a Puntos A mediante braquiterapia
convencional se tendría un adecuado cubrimiento de la región de cuello uterino. Sin em-
bargo, las características que ofrece la braquiterapia guiada mediante imágenes de TAC
permite garantizar la conformación al volumen de planeación optimizando la distribución
de dosis y reduciendo la dosis a órganos en riesgo de manera significativa.
De esta manera, la braquiterapia guiada mediante imágenes de TAC se convierte en
una modalidad de tratamiento con grandes expectativas para el tratamiento avanzado
en braquiterapia, permitiendo emplear dosis mayores de tratamiento, una alta conforma-
ción de dosis y disminución de afección en tejidos sanos. Por lo anterior, se espera que la
braquiterapia 3D se convierta en en una estrategia en la práctica clínica comparable en
su complejidad con la radioterapia de haz externo más avanzadas como la radioterapia
de intensidad modulada, la radioterapia estereotáctica y la radioterapia adaptativa en
tiempo real 4D [67].
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Capítulo 6
Conclusiones
Se desarrolló una aplicación para el cálculo de dosis depositada en tratamientos de braquit-
erapia para cáncer de cuello uterino empleando herramientas distribuidas en los códigos
Geant4 y GAMOS dirigida a estudiar los efectos en la distribución de dosis al considerar
las inhomogeneidades por variación de tejido y las características de decaimiento por parte
de una fuente de radiación típica empleada para tratamientos de braquiterapia de alta
tasa.
A fin de incluir en la simulación las variaciones por tejidos, se consideraron datos anatómi-
cos del paciente extraídos de la matriz de números CT definida por las imágenes de TAC
tomadas para la planeación de un tratamiento de braquiterapia ginecológica 3D de cuello
uterino. La anatomía del paciente es incluida en la simulación empleando una grilla de
3,6× 106voxeles aproximadamente, la cual contiene la información de composición y den-
sidad debida a los tejidos corporales al convertir la matriz de números CT empleando la
curva característica de Número CT.
La reconstrucción de imágenes materiales dadas en términos de composición y densidad,
obtenidas de las imágenes de TAC conserva un alto grado de fidelidad con respecto a
las imágenes tomográficas. La forma, tamaño y posición relativa de las diferentes estruc-
turas escaneadas son reproducidas en las imágenes materiales empleadas en la simulación.
Estructuras anatómicas como pelvis, cabezas femorales, vejiga, recto e incluso la sonda
vesical son construidas en la simulación de acuerdo a sus características provenientes de
las imágenes de TAC. Los materiales y su densidad son definidos conforme a la relación
establecida por la curva característica para el número CT respecto a la densidad.
Debido a la perturbación de las imágenes de TAC por la dispersión del aplicador empleado,
algunas regiones anatómicas cercanas a la región de los ovoides, como recto y vejiga, sufren
una modificación en la composición y densidad asignada, producto de los patrones de alta
intensidad generados en ésta región. Lo anterior, puede ser evitado al emplear aplicadores
plásticos compuestos de fibra de carbono y titanio, lo cual para próximos estudios en este
tema pueden eliminar la perturbación de la imagen por dispersión en el aplicador.
La geometría y los materiales característicos de la fuente de Ir192 Nucletron mHDR-v1
Classic fueron considerados de acuerdo a las especificaciones del fabricante. Se simuló el
núcleo activo de la fuente como un cilindro homogéneo de iridio puesto en el centro de
una cápsula cilíndrica de acero inoxidable tipo AISI 316L con extremo distal semi-esférico.
A fin de verificar las intensidades de emisión de partículas gamma y la energía efectiva
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del espectro se construyó un filtro de energía sobre las partículas gammas generadas por
decaimiento del Ir192, teniendo que las intensidades de las principales lineas espectrales
y sus energías correspondientes están en buen acuerdo a los datos reportados para el
esquema de decaimiento del Ir192.
El número de gammas emitidos por decaimiento obtenido en el espectro de verificación
es de Nγ =2.30004, cuyo valor tiene una diferencia porcentual del valor teórico del 2.3%.
La energía efectiva en el espectro de verificación es de E =353.1keV, con una diferencia
porcentual del 1.9%.
Adicionalmente se evidencia que la distribución de dosis alrededor de la fuente reproduce
las características para la distribución de dosis para fuentes lineales, teniendo que alrededor
del eje polar de la fuente la distribución de dosis es cilíndricamente isótropica mientras
que a lo largo del eje azimutal la distribución de dosis es anisótropica, siendo máxima
a lo largo del ángulo de referencia y siendo el porcentaje de dosis mayor hacia la parte
frontal de la fuente que en su parte posterior, comportamiento descrito por la función de
anisótropia reportadas para la fuente simulada.
Las diferencias porcentuales entre los resultados del sistema de planeación y los obtenidos
mediante la simulación implementada, para los puntos ADER y AIZQ son del 13.7% y
8.3%, respectivamente. Las diferencias con respecto a la dosis calculadas mediante el
sistema de planeación son primordialmente resultado del efecto debido al considerar las
inhomogeneidades por variación de tejidos y al nivel de dispersión generada por presencia
del aplicador de acero inoxidable. Las dosis determinadas en puntos A son menores a los
valores reportados por el sistema de planeación en un 11% en promedio. Tal diferencia
está en acuerdo con valores reportados debidos posiblemente a sobrestimaciones debidas
al formalismo TG-43 y al efecto debido por variación en tejidos.
Las diferencias porcentuales en los puntos BDER y BIZQ son del 20.3% y 39.2%, respec-
tivamente, teniendo una mayor diferencia con respecto al sistema de planeación que los
obtenidos para los puntos A, presumiblemente, debido a que la fluencia de partículas sea
menor a la distancia de los puntos B lo cual conduce a valores menores de dosis por evento.
Se propone aumentar el número de decaimientos simulados en cada posición de fuente,
preferiblemente en las posiciones en el tándem intrauterino. Aunque esto demande mayor
tiempo de cómputo permitirá la determinación de la dosis por eventos en los puntos B
con mayor exactitud.
Para el caso de dosis depositadas en los puntos de referencia para vejiga, Las diferencias
porcentuales obtenidas para los puntos de referencia en vejiga son 11.4%, 6.0% y 23.8%.
La fuerte variación entre los valores determinados por la simulación comparados con los del
reporte presumiblemente es debida al patrón de intensidades generadas a nivel del balón
vesical por efecto de dispersión en el aplicador. La dosis en el punto de referencia definido
en el centro del balón vesical es de VCENTRO =4.848 Gy, el cual posee una diferencia
porcentual del 6.0% con respecto a la reportada por el sistema de planeación.
Respecto a las dosis en recto, debida a la alta dispersión para la región en la que son
definidos sus puntos de referencia, la composición asignada por el algoritmo de recon-
strucción es similar a la de hueso dada la relación descrita por la curva característica
para el número CT respecto a la densidad, por lo cual fue necesario realizar la corrección
debida a la composición asignada para la dosis en recto determinada mediante la sim-
ulación. De esta manera, las diferencias porcentuales fueron de 11.7%, 12.6% y 19.8%,
respectivamente. Los valores obtenidos para las dosis en recto ofrecen un buen acuerdo
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con los valores obtenidos de la la planificación de tratamiento, lo cual permite concluir un
buen comportamiento de la simulación para determinación de la distribución de dosis en
el volúmenes anatómicos basados en imágenes de TAC.
Los parámetros de dosificación para la planeación realizada con prescripción a Puntos A
obtenidos son D90 =8.23 Gy y V 100 =97.12% , los cuales demuestran un buen cubrim-
iento de la región del volumen de tratamiento definido para la planeacion de tratamiento
considerado en el presente trabajo. Sin embargo, las características que ofrece la braquit-
erapia guiada mediante imágenes de TAC permite garantizar la conformación de dosis
al volumen de planeación, optimizando la distribución de dosis y reduciendo la dosis a
órganos en riesgo de manera significativa.
De esta manera, la braquiterapia guiada mediante imágenes de TAC se convierte en
una modalidad de tratamiento con grandes expectativas para el tratamiento avanzado
en braquiterapia, permitiendo emplear dosis mayores de tratamiento, una alta conforma-
ción de dosis para volúmenes de tratamientos complejos reduciendo la dosis en tejidos
sanos, respecto a los tratamientos llevados mediante braquiterapia convencional. Este tra-
bajo pretende ser un avance para el estudio del efecto sobre la distribución de dosis al
considerar las variaciones debidas a las composiciones características de los tejidos cor-
porales y la emisión de radiación por fuentes de braquiterapia al haber implementado
un código para el cálculo de dosis mediante herramientas Monte Carlo que considere
las condiciones definidas en un tratamiento real. El código implementado adicionalmente
puede ser empleado en el calculo de dosis en aplicaciones de radioterapia externa.
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Capítulo 7
Anexo A: Cálculo de Ángulos
Tait-Bryant
Empleando las herramientas de Mathematica5.0 se implemento un programa para el cál-
culo de la base orto normal asociada a la orientación en cada una de las posiciones que
ocupa la fuente de braquiterapia. Dicha base define la matriz de rotación que es aplicada
sobre la fuente a fin de orientar la fuente de acuerdo al plan de tratamiento en cada una
de sus posiciones. Los parámetros de entrada del programa son las componentes del vector
en el sentido de la fuente uζ , definido en la ecuación 3.14.
Utilizando esta rutina se calculan los ángulos de orientación para cada uno de los catéteres
definidos en la planificación de tratamiento, considerando que en aproximación la trayecto-
ria definida por el catéter es una trayectoria recta y que su orientación define la orientación
de la fuente en todo su recorrido a través del catéter.
7.1. Código Mathematica5.0
A continuación se muestra el código desarrollado, tomando como vector de entrada uζ =
(1, 1, 1) y la convención uζ = Wun, uξ = Uun, uη = Vun:
W = {1, 1, 1}
U = {Ux, Uy, Uz}
V = {Vx, Vy, Vz}
equ1 = Ux*Wx + Uy*Wy + Uz*Wz
equ2 = Vx*Wx + Vy*Wy + Vz*Wz
equ3 = U.V
Cross[Cross[U, V], W]
equ4 = Uy Vx + Uz Vx - Ux Vy - Ux Vz
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equ5 = -Uy Vx + Ux Vy + Uz Vy - Uy Vz
equ6 = -Uz Vx - Uz Vy + Ux Vz + Uy Vz
Solve[{equ1 == 0, equ2 == 0, equ3 == 0, equ4 == 0, equ5 == 0, equ6 == 0}, {Ux, Uy,
Uz, Vx, Vy, Vz}]
Ux -> -Uz, Uy -> 0, Vx -> -Vy/2, Vz -> -Vy/2
U = {-1, 0, 1} V = {-0.5, 1, -0.5}
{-1, 0, 1}.{-0.5, 1, -0.5}
0.
## Con lo anterior se tiene las componentes de los vectores del sistema rotado. Ahora
con esto se calculara los vectores unitarios para obtener la Matriz de Rotación y por
comparación los ángulos de Rotación #
Wr = {1, 1, 1} Ur = {-1, 0, 1} Vr = {-0.5, 1, -0.5}
##Base Ortonormal ##
Uun = N[Ur/Norm[Ur]]
Vun = N[Vr/Norm[Vr]]
Wun = N[Wr/Norm[Wr]]
## Matriz de Rotacion ##
A = { { Uun[[1]], Vun[[1]] , Wun[[1]] }, { Uun[[2]], Vun[[2]], Wun[[2]] }, {Uun[[3]], Vun[[3]],
Wun[[3]]}}
MatrixForm[A]
φ2= ArcSin[ A[[1, 3]] ]
φ1 = ArcTan[ -A[[2, 3]]/A[[3, 3]] ]
φ3 = ArcTan[ -A[[1, 2]]/A[[1, 1]] ]
Uun.Vun
0.
Uun.Wun
0.
Vun.Wun
0.
Norm[Cross[Cross[Uun, Vun], Wun]]
1.7184604433895248*^-17
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Capítulo 8
Anexo B: Resultados Plan de
Braquiterapia
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